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Capítulo 1 
Introducción
1.1. Radioterapia 
La radioterapia, o tratamiento con radiaciones, tiene varios campos de aplicación pero el 
objeto fundamental de su aportación está en la aportación al proceso de curación de los 
pacientes con cáncer. El cáncer puede afectar a personas de todo tipo de edad y condi-
ción. Las estadísticas muestran una extensión abrumadora de la enfermedad entre la 
población. Por ejemplo, según la Agencia para Investigación Internacional en Cáncer 
sólo en 2012 se registraron 14.1 millones de casos nuevos de cáncer a nivel mundial. En 
la actualidad la primera línea de actuación la constituyen la cirugía, la radioterapia y la 
quimioterapia. En torno al 50% de los pacientes afectados precisarán radioterapia en 
algún momento del transcurso de la enfermedad. 
Desde el punto de vista histórico la utilización de los Rayos X para el tratamiento de 
pacientes tiene lugar, prácticamente, desde el momento en que son descubiertos (año 
1895). Desde entonces, la evolución de los sistemas de irradiación ha sido constante. 
Desde los equipos de ortovoltaje, que proporcionan energías máximas que no superan 
los 500 keV, hasta el betatrón y el acelerador lineal de electrones con energías máximas 
en el rango de los MeV. La inversión en el desarrollo de la radioterapia ha sido perma-
nente, sustentada por los buenos resultados que las mejoras han permitido alcanzar in-
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Figura 1. 1. Acelerador TrueBeam de Varian (Palo Alto, California) en el Hospital General de Va-
lencia_ERESA. 
crementando el control local de la enfermedad y disminuyendo la toxicidad asociada al 
proceso. 
1.1.1. Aceleradores 
En la actualidad, el método más extendido para el tratamiento de pacientes a nivel clíni-
co es el acelerador lineal de electrones con guía de ondas estacionarias (Webb, 1997). 
Estos sistemas permiten la obtención de haces de fotones de bremstrahlung con diferen-
tes espectros de energía y haces de electrones para su uso clínico. En el presente trabajo 
de tesis doctoral nos centraremos en la dosimetría de haces de fotones exclusivamente. 
Cada tipo de haz es identificado por el valor máximo aproximado de energía que pueden 
alcanzar los fotones que lo componen, como por ejemplo: 6 MV (15 MV) que designa 
haces de fotones que provienen del frenado de electrones con energía en torno a 6 MeV 
(15 MeV). El acelerador lineal de electrones puede subdividirse en distintos bloques 
funcionales: 
 Formación del haz 
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 Colimación del haz 
 Administración del haz 
Además de estos subsistemas hay que añadir los sistemas de imagen para corrección y 
verificación del posicionamiento del paciente, la instalación de refrigeración y los equi-
pos de control de todo el acelerador.  
Dada la transcendencia que luego tendrán en el desarrollo del estudio se muestran bre-
vemente la funcionalidad y composición de los elementos principales. 
1.1.1.1 Formación del haz 
El haz de fotones de Rayos X se produce por bremsstrahlung de electrones al alcanzar 
un material (de alto número atómico) que denominaremos "blanco". Estos electrones 
han sido acelerados hasta alcanzar energías del orden de los MeV en una cavidad en la 
que se ha establecido una onda electromagnética de radiofrecuencia estacionaria. La 
señal de radiofrecuencia utilizada para la aceleración de los electrones puede ser gene-
rada bien a partir de un magnetrón o a partir de un Klystron (Van Dyk, 1999), depen-
diendo del modelo de acelerador.  
Los electrones que intervienen en el proceso son suministrados por el inyector. El flujo 
de electrones no es continuo si no que estos son inyectados en grupos que constituyen 
pulsos. El inyector controla la cantidad de electrones por pulso y la energía con la que 
son inyectados en la cavidad. Por este motivo el haz de fotones que se obtiene al final 
del proceso es un haz pulsado caracterizado por una frecuencia y amplitud de pulsos. 
Los aceleradores lineales tienen la posibilidad de variar la tasa de administración de la 
radiación dentro de cada modalidad de energía modificando la frecuencia de los pulsos 
de inyección.  
La cavidad aceleradora es lineal (de ahí el nombre de acelerador lineal) y está conectada 
a un sistema magnético para deflexión del haz de electrones. A la salida de este sistema 
magnético se coloca el material blanco perpendicularmente a la dirección del haz de 
electrones, donde se producirán los fotones por bremsstrahlung. Los fotones de frenado 
Dosimetría y verificación de tratamientos en radioterapia 
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para energías de megavoltaje se producen primordialmente formando un ángulo peque-
ño con la dirección del momento del electrón incidente. Por ello, el haz de fotones pre-
senta una fluencia en energía máxima en el eje del haz, perpendicular al material blanco, 
que disminuye rápidamente al alejarnos del mismo. Para conseguir una mejor uniformi-
dad en esta fluencia puede interponerse en el haz un material con simetría cónica que 
tiene más espesor en la zona central que en los bordes (Khan, 2010). Este elemento re-
cibe el nombre de filtro aplanador. En la actualidad, también se puede tratar pacientes 
con haces de fotones que no tengan esta pieza interpuesta (haz sin filtro aplanador).  
Para el control del haz por parte del acelerador se colocan a continuación dos cámaras 
de ionización (cámaras monitoras) que miden la fluencia en energía de forma redundan-
te y la uniformidad de dicha fluencia al ser atravesadas por el haz. La carga registrada 
por las cámaras monitoras es multiplicada por un factor de conversión que arroja una 
variable denominada unidades de monitor (UM). El factor de conversión se ajusta para 
cada haz de forma que en unas determinadas condiciones de referencia (distancia fuente 
superficie, tamaño de campo y profundidad para un tanque de agua) la dosis absorbida 
en agua corresponde a 1 cGy por unidad de monitor. 
1.1.1.2 Colimación del haz 
Los fotones producidos en el blanco son emitidos en múltiples direcciones. El objetivo 
de la radioterapia es irradiar determinados volúmenes, y por consiguiente es preciso 
limitar o conformar el haz de fotones que alcanza el paciente. Para lograrlo se utiliza el 
sistema de colimación que suele estar dividido en varios niveles: primario, secundario e 
incluso terciario. 
El nivel primario de colimación es un bloque metálico fijo localizado a la salida del 
blanco y del filtro aplanador. El sistema secundario de colimación está constituido por 
dos pares de bloques, uno más próximo a la fuente que el otro, que se mueven en direc-
ciones ortogonales. Para dotar al acelerador de una mayor capacidad de configuración 
del haz uno de los dos pares de bloques se construye con elementos discretos, que lla-
mamos láminas, cuya posición puede variar de unas a otras. De esta manera el acelera-
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dor ya no está limitado a la configuración de campos cuadrados o rectangulares sino que 
puede proporcionar contornos irregulares. Dependiendo del ancho de la lámina el acele-
rador podrá conformar con mayor o menor resolución distintas figuras. Esta ventaja 
acarrea como inconveniente la posibilidad de fugas de radiación entre láminas adyacen-
tes. Para minimizarla se establece entre las láminas un sistema de machihembrado. En 
algunos diseños de aceleradores se mantienen los dos pares de bloques a nivel secunda-
rio y se añade un tercer nivel de colimación con el multiláminas. De esta forma el par de 
bloques paralelos a las láminas puede acompañar a estas en su desplazamiento redu-
ciendo aún más la radiación interláminas. 
El sistema de machihembrado tiene como contrapartida una disminución de dosis cuan-
do se irradian de forma consecutiva campos complementarios en la zona de adyacencia 
entre láminas. Este fenómeno debe ser medido y tenido en cuenta en el tratamiento de 
los pacientes. 
Por último, el frente de las láminas puede ser recto, para lo cual las láminas deben se-
guir una trayectoria concéntrica a partir de la fuente (sistema de multiláminas focaliza-
do), o bien, si las láminas se mueven en un plano ortogonal al eje del haz para facilitar 
su construcción, entonces el extremo de la lámina debe ser redondeado para alterar de 
forma similar al haz, independientemente de su posición respecto al eje del haz. En este 
caso, la relación entre el tamaño de campo y la posición de la lámina no es lineal y es 
necesario saber cómo varía en función de la misma. 
1.1.1.3 Administración del haz 
La utilización de la radioterapia en el tratamiento del cáncer se basa en la destrucción 
del tejido tumoral preservando el tejido sano. Aunque en muchos casos los tumores pre-
sentan una mayor radiosensibilidad comparados con el tejido normal, éste también se ve 
afectado por la radiación (IAEA, 2010). Por tanto, para la realización de los tratamien-
tos es preciso llevar a término configuraciones de irradiación que concentren la radia-
ción en el volumen de tratamiento y minimicen la radiación sobre el tejido no afecto.  
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Dada la falta de simetría en el sistema de colimación, donde existen dos direcciones 
preferentes de colimación y una de ellas, la que posee el multiláminas, es claramente 
más eficiente en la conformación, se dota al acelerador de la posibilidad de rotar el sis-
tema de colimación de forma que se pueda adaptar mejor al volumen de tratamiento. La 
rotación se produce en torno a un eje que debe pasar por el punto focal del haz de trata-
miento y en torno al cual el haz debe ser simétrico. 
Utilizando distintas incidencias sobre el paciente que intersequen en el volumen tumoral 
se consigue depositar una mayor cantidad de radiación en el tumor preservando el tejido 
sano. Para poder conseguirlo el acelerador lineal consta de una estructura mecánica, que 
se denomina brazo, que permite rotar alrededor del paciente la cavidad aceleradora de 
electrones. De esta manera, los haces de fotones pueden incidir según distintas direccio-
nes en el plano transversal al paciente. 
Para conseguir, una mayor diversidad de incidencias sobre el paciente, se permite la 
posibilidad de rotar la mesa sobre la que se encuentra el paciente según un eje perpendi-
cular al eje de giro del brazo. De esta manera los haces ya no inciden necesariamente 
por un plano transversal al eje cráneo caudal del paciente sino que lo pueden hacer 
según diferentes planos. 
El eje de giro del brazo, el eje de giro del colimador y el eje de giro de la mesa deben 
intersecarse teóricamente en un punto. El radio de la menor esfera que contiene a estas 
tres rectas debe ser inferior al milímetro. Este conjunto mecánico así definido tiene un 
sistema de referencia característico cuyo origen es un punto representativo de la zona de 
intersección entre los tres ejes, que recibe el nombre de isocentro. La dirección según el 
eje de giro del brazo constituye el eje longitudinal y la correspondiente al eje de giro de 
la mesa constituye el eje vertical. La dirección perpendicular a ambas constituye el eje 
lateral. Este sistema de referencia se utiliza para la colocación de los pacientes previa al 
tratamiento y se identifica dentro de la sala de tratamiento mediante el uso de tres pla-
nos de láseres, uno coronal, otro axial y otro sagital. 
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1.1.1.4 Propiedades del haz de fotones 
Para analizar el haz de radiación producido por el acelerador se utilizan medidas de do-
sis realizadas en agua a lo largo del eje del haz (rendimiento) y en dirección perpendicu-
lar al mismo (perfil) (Klein et al., 2009).  
El rendimiento se caracteriza mediante la dosis en la superficie del agua, la profundidad 
a la que se encuentra la dosis máxima y un coeficiente que muestra cómo se atenúa el 
haz en profundidad, por ejemplo, la razón de la dosis depositada a dos profundidades 
distintas (10 y 20 cm) en agua.  
El perfil se caracteriza por el tamaño asociado al campo (considerado como la distancia 
que separa los valores correspondientes al 50% de la dosis en el eje del haz) y por 
parámetros que determinan su simetría y su uniformidad. Es necesario también docu-
mentar el tamaño de la penumbra (normalmente la zona comprendida entre el 20% y el 
80% de la dosis máxima). El tamaño de la penumbra determina el gradiente de dosis 
lateral producido por un acelerador, resultando un factor determinante a la hora de eva-
luar las exigencias que se requieren a los equipos de dosimetría.  
Por último, al variar el tamaño de campo, la dosis medida varía debido a las diferentes 
contribuciones de los sistemas de colimación y del transporte de la radiación en el mate-
rial que circunda el punto de medida. Cuanto mayor es el campo de radiación mayor es 
la dosis registrada. Esto se refleja en unos factores asociados a cada campo que reciben 
el nombre de factores de salida.  
1.1.2. Técnicas 
La modalidad de tratamiento más sencilla, conocida como Radioterapia 3D conformada 
(Webb, 1997), consiste en la aplicación de haces de radiación cuya colimación coincide 
con la proyección del volumen de tratamiento desde el punto de perspectiva del haz. 
Así, se seleccionan distintas incidencias y se procede a la irradiación del paciente. 
Esta técnica presenta limitaciones: no es posible obtener una alta homogeneidad de la 
dosis que compense la falta de simetría en las incidencias o la superficie irregular del 
paciente, no se contempla la posibilidad de irradiar con mayor dosis algunas zonas del 
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volumen de tratamiento y fundamentalmente, no es posible la conformación de conca-
vidades.  
Para poder evitar estos inconvenientes con el acelerador lineal se procede a modular la 
fluencia de las distintas incidencias mediante la creación de conformaciones, denomina-
das segmentos, que irradian el volumen parcialmente. Esta técnica recibe el nombre de 
Radioterapia con intensidad modulada (IMRT). De esta manera, tiene lugar la utiliza-
ción de campos de dimensiones menores, en particular se contempla el uso de campos 
pequeños, aquellos cuyo tamaño es equiparable o menor al recorrido libre medio de los 
electrones secundarios en el paciente (Das, Ding, & Ahnesjö, 2008). Además, la dosis 
depositada en la penumbra de los campos de radiación ya no se corresponde necesaria-
mente con los márgenes de los volúmenes de tratamiento, sino que puede contribuir 
parcialmente a la dosis del volumen de tratamiento. Por tanto, la incertidumbre asociada 
a su cálculo debe ser menor, aumentando por consiguiente la complejidad de la planifi-
cación del tratamiento. 
El tiempo necesario para irradiar múltiples segmentos era un factor limitante cuando se 
planteó esta disyuntiva a principios del siglo XXI. La solución propuesta fue adminis-
trar los segmentos de forma continua y no discreta de manera que una abertura se “des-
lizaba” a lo largo de la extensión del frente del haz consiguiendo el efecto deseado de 
obtener una fluencia no uniforme en función de las necesidades. Esta técnica recibe el 
nombre comercial de “Sliding Windows” y presenta como principal desventaja el alto 
número de unidades de monitor que precisa debido a que el tamaño de la abertura es 
sensiblemente más pequeño que el tamaño característico de los segmentos empleados en 
la radioterapia con intensidad modulada de segmentos discretos (Van Esch et al., 2002). 
La irradiación utilizando múltiples incidencias permite disminuir la radiación que recibe 
el tejido sano y seleccionar los ángulos más favorables dependiendo de la geometría. No 
obstante, si se aumentan las posiciones del brazo durante el tratamiento, aumenta tam-
bién el tiempo necesario para el mismo. Para poder sacar partido a esta opción sin que 
se alarguen los tiempos requeridos, se plantea la creación de una nueva técnica conocida 
como “VMAT” (Arcoterapia modulada volumétrica). Esta técnica consiste en que el 
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acelerador irradia de forma continua mientras describe un arco alrededor del paciente. 
Durante dicho arco la velocidad de rotación del brazo puede variar, así como la tasa de 
unidades monitor administradas por el acelerador y la posición de las láminas. Esta mo-
dalidad consigue conformaciones equivalentes a la radioterapia con intensidad modula-
da con alto número de incidencias (alrededor de 15) en un tiempo total menor (Ling et 
al., 2008).  
En la actualidad existe una tendencia creciente a aumentar las dosis que se administran a 
los pacientes debido a mejoras en conformación de la radiación y precisión en su admi-
nistración. También a aumentar la dosis que recibe el paciente por fracción en base a la 
reducción total del número de días de tratamiento sin menoscabo de su eficacia, y a 
efectos radiobiológicos que mejoran la respuesta al tratamiento cuando la dosis por 
fracción supera unos determinados valores (alrededor de 10 Gy). A estos tratamientos 
hay que unir los ya existentes de radiocirugía donde el paciente recibe la dosis total de 
tratamiento en una única sesión. Estas situaciones suelen tener lugar en tratamientos 
donde el volumen a irradiar es de dimensiones pequeñas lo cual conlleva que el acelera-
dor necesita más unidades de monitor de las que se necesitan para volúmenes más gran-
des. Por todo ello, surge la necesidad de aumentar la tasa de dosis lo cual se puede con-
seguir eliminando el filtro aplanador de la trayectoria del haz. Aunque el frente del haz 
en estas condiciones no sea plano, este hecho no es acentuado si el tamaño de campo 
está por debajo de un 10×10 cm2 y en cualquier caso, la posibilidad de añadir segmen-
tos que modulen el haz permite salvar cualquier obstáculo de falta de uniformidad. El 
nombre asociado a estos haces es “FFF” (“flattening filter free”, haces sin filtro aplana-
dor). 
1.1.3. Sistemas de planificación 
El diseño de los planes de irradiación para tratamiento, se realiza en sistemas de cálculo 
(estaciones de cálculo o TPS) que permiten conocer cuál es la distribución de dosis co-
rrespondiente a un conjunto de configuraciones del acelerador. Para ello son necesarios 
varios elementos: 
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 Modelo virtual del acelerador, que permita determinar la fluencia de un haz que 
se obtiene a través del sistema de colimación para unas unidades de monitor se-
leccionadas. La fluencia que mana del acelerador debe poder ser administrada 
según diferentes incidencias en un mismo plano que contenga al isocentro. Este 
plano, a su vez, debe poder rotarse en torno a un eje que también debe pasar por 
el isocentro.  
 Modelo virtual del paciente, obtenido de una tomografía axial computada, en el 
cual se procederá al cálculo de la distribución de dosis. 
 Algoritmo de cálculo, que calcule la distribución de dosis en el interior del pa-
ciente teniendo en cuenta sus características de heterogeneidad. Existen diferen-
tes opciones implementadas en los sistemas de planificación: “pencil beam con-
volution”, “AAA”, “collapsed cone convolution”, “Accuros”, algoritmos que 
implementan Monte Carlo, … La exactitud en el cálculo no es equivalente para 
todos ellos y se pone de manifiesto sobre todo en condiciones de pérdida de 
equilibrio electrónico y de falta de homogeneidad (Hasenbalg, Neuenschwander, 
Mini, & Born, 2007; Tsuruta et al., 2014) 
 Algoritmo de optimización que implemente la modulación de fluencia de los 
haces. Inicialmente existían algoritmos que recibían el nombre de optimización 
inversa pues calculaban previamente los mapas de fluencias de cada haz y des-
pués los convertían a segmentos. Como alternativa, los usuarios podían diseñar 
segmentos basándose en criterios geométricos desde la perspectiva del haz y 
posteriormente ajustar los pesos de los mismos. Esta segunda opción, permite 
llegar a distribuciones de dosis equivalentes con un consumo de recursos de la 
máquina menor. De hecho, las evoluciones posteriores implementadas de forma 
automática en los planificadores (“Direct Machine Parameter Optimization”, 
“Direct Aperture Optimization”) han procedido al cálculo previo de segmentos 
para posteriormente optimizarlos. De esta forma, han conseguido tratamientos 
más eficaces que los previamente implementados mediante optimización “inver-
sa”. Es importante reseñar, que dependiendo de los criterios previos que se elijan 
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para la optimización puede variar el nivel de complejidad del cálculo de la dis-
tribución de dosis. Un ejemplo claro es la restricción que se determine para el 
tamaño mínimo de campo. Cuanto menor sea éste mayor será la complejidad del 
cálculo. 
La distribución de dosis calculada se corresponde con la administrada por el acelerador 
dentro de unas incertidumbres asociadas. Dentro del proceso radioterápico son acepta-
dos unos determinados valores para estas tolerancias que el tratamiento debe cumplir 
(Fraass et al., 1998). 
1.2. Fuentes de error/incertidumbre y control de calidad 
La radioterapia es pues un proceso altamente complejo, con muchos sistemas y algorit-
mos involucrados, y múltiples posibles fuentes de error. Dada la potencial fatalidad aso-
ciada a errores en la impartición de tratamientos radioterápicos es fundamental seguir un 
riguroso control de calidad que permita garantizar que los tratamientos administrados se 
encuentran dentro de las tolerancias previstas. 
1.2.1. Tolerancias del cálculo de la distribución de dosis 
Debemos distinguir entre: 
 Dosis en condiciones de referencia. Medida en un punto en agua en unas deter-
minadas condiciones de distancia fuente superficie, tamaño de campo y profun-
didad. En estas condiciones de las magnitudes de influencia el factor de calibra-
ción de la cámara de ionización es válido sin factores de corrección adicionales. 
 Dosis en condiciones distintas a las de referencia. Estas dosis se calculan a partir 
de la dosis en el punto de referencia. La incertidumbre asociada incluye, por tan-
to, la correspondiente a la determinación del valor de referencia. 
El cálculo de la dosis en condiciones de referencia se realiza multiplicando la medida 
obtenida por el factor de calibración del detector. Este factor de calibración ha sido ob-
tenido en una calidad de haz diferente, con lo cual es preciso aplicar un factor de co-
rrección para conocer la dosis correspondiente. Este factor de corrección se extrae a 
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partir de protocolos, como pueden ser el TRS-398 de la IAEA ó el TG-51 de la AAPM. 
Las diferentes partes del proceso tienen incertidumbres asociadas que suelen dar lugar a 
una estimación de incertidumbre en torno al 1.5% para una cámara calibrada en la ra-
diación gamma del 60Co. 
El proceso de estimación de la dosis en otros puntos conlleva, evidentemente, un incre-
mento en la incertidumbre final. Para este segundo cálculo, existen límites de toleran-
cias comúnmente aceptados que pueden variar entre el 3% y el 5% para las zonas de 
bajo gradiente y en las zonas de alto gradiente suele aceptarse una tolerancia en distan-
cia de 3 mm.  
1.2.2. Fuentes de error 
Cuando en un proceso como el de radioterapia, intervienen muchos elementos diferentes 
las causas de una desviación fuera de las tolerancias previstas pueden ser múltiples. De 
entrada es obvia la criticidad del sistema de planificación. Dentro de éste, cualquiera de 
las partes que lo componen puede ser la razón del problema final: 
 Modelo virtual del acelerador:  
o Errores en las medidas (rendimientos, perfiles y factores de salida) que se 
emplean para ajustar el modelo. 
o Errores en la descripción mecánica del sistema de colimación (distancias 
y espesores de los elementos que lo componen). 
o Errores en el ajuste de los parámetros del modelo (ejemplo: tamaños de 
las fuentes). 
 Modelo virtual del paciente 
o Errores en la curva que relaciona los números Hounsfield con densidades 
másicas o electrónicas. 
o Errores debido a artefactos en la imagen (ejemplo: pacientes con próte-
sis). 
 
Introducción 
 
13
 Algoritmo 
o Errores debidos a limitaciones del algoritmo de cálculo. 
Las fuentes de error también podemos encontrarlas en las variaciones del comporta-
miento de los equipos de irradiación y adquisición de imagen a lo largo del tiempo. Así 
tenemos, asociados a los diferentes sistemas: 
 Acelerador 
o Errores en la formación del haz, variación de la respuesta de cualquier 
elemento que contribuye a la creación del haz. 
o Errores en la colimación del haz, desviación con respecto a la posición 
esperada de componentes del sistema de conformación. 
o Errores en la administración del haz, ocurren cuando el ángulo del brazo 
del acelerador o de la mesa en la que se coloca al paciente no es el pre-
visto. 
 TAC 
o Desviaciones en los números Hounsfield correspondientes a densidades 
electrónicas o másicas conocidas. 
Los errores asociados a desviaciones en el comportamiento de los equipos también pue-
den ser originados por fallos en la transmisión de la información entre el TAC y el sis-
tema de planificación o entre este último y el acelerador. 
1.2.3. Etapas del control de calidad 
Para poder garantizar que estos errores no tienen lugar, en los diferentes centros se lleva 
a término un programa de garantía de calidad que consta de los siguientes pasos: 
 Establecimiento del estado de referencia. Tras la aceptación de los sistemas se 
determinan los valores de referencia que deben permanecer estables en el tiem-
po. 
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 Validación del cálculo en el planificador. Tras el modelado en el sistema de pla-
nificación debe procederse a la realización de medidas que verifiquen que la 
comparación entre el resultado del modelo y la realidad están dentro de toleran-
cias. 
 Seguimiento. Se realizará un control de calidad exhaustivo del TAC y del acele-
rador que garantice que su comportamiento a lo largo del tiempo es estable. En 
caso contrario se procede a su reparación o en su defecto al establecimiento de 
una nueva referencia y si es necesario un nuevo modelo. 
 Verificación del tratamiento de pacientes. Dada la complejidad que conllevan 
algunas de las técnicas empleadas, es preciso llevar a término una verificación 
experimental previa al tratamiento que verifique que el resultado calculado está 
dentro de tolerancias. 
Llegados a este punto parece procedente efectuar la siguiente reflexión. Si el comisio-
nado y el control de calidad fuesen extremadamente exhaustivos la verificación de pa-
cientes podría parecer redundante. No obstante, por un lado la complejidad de los trata-
mientos, y por otro lado la posibilidad de un fallo en la transmisión de la información 
desde el planificador al acelerador, justifican la necesidad de la verificación del trata-
miento de los pacientes. Puede resultar también interesante reflexionar a la inversa: un 
proceso de comisionado y control de calidad insuficientes descargarían demasiada res-
ponsabilidad sobre la verificación del tratamiento de las pacientes.  
La situación más equilibrada consiste en desarrollar procesos de comisionado y control 
de calidad lo más completos posibles y mecanismos de verificación de pacientes cuya 
exhaustividad se adecúe a procesos que se realizan con mucha asiduidad. 
1.3. Detectores para control de calidad/dosimetría de haces radioterápicos 
1.3.1. Generalidades 
Para poder llevar a término el programa de control de calidad es preciso la utilización de 
detectores de radiación que permitan cuantificar la dosis administrada por el acelerador. 
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Tabla 1. 1. Listado de detectores en base a su funcionalidad y respuesta a la radiación. 
ACTIVOS PASIVOS 
Cámara de ionización 
de gas 
Producción de pares 
ión electrón 
Película Radiográfica 
Conversión iones de plata 
a átomos neutros 
Cámara de ionización 
líquida 
Producción de pares 
ión electrón 
Película Radiocrómica 
Cambio de enlaces quí-
micos entre moléculas 
Diodo 
Producción de pares 
electrón hueco 
Dosímetro termolumi-
niscente 
Producción de pares 
electrón hueco 
Cámara de diamante 
Producción de pares 
electrón hueco 
OSL 
Producción de pares 
electrón hueco 
Calorímetro Temperatura MOSFET 
Producción de pares 
electrón hueco 
Detector centelleador Luz visible Alanina 
Formación de radicales 
de alanina 
  Fricke 
Oxidación iones sulfato 
de hierro 
 
La gama de detectores disponibles es amplia y variada, y por consiguiente, pueden cla-
sificarse de diferentes formas. Si atendemos a su papel durante el proceso de medida 
tendríamos detectores pasivos, aquellos que requieren un procesado posterior y detecto-
res activos, cuya señal debe ser leída de modo electrónico durante el proceso de irradia-
ción. En la Tabla 1.1 se muestran diferentes tipos de detectores separados según esta 
clasificación. Se incluye también el proceso físico en que se basan. 
La elección del detector depende del objetivo de la medida y de las características de los 
detectores. Entre las diferentes fases del control de calidad, previamente expuestas, no 
se ha contemplado la dosimetría in-vivo, auditorías ni intercomparación entre distintos 
centros. Teniendo esto presente, los detectores habitualmente disponibles en las instala-
ciones clínicas quedan reducidos a: 
 Cámaras de ionización de gas y líquidas. 
 Cámara de diamante. 
 Diodo de silicio. 
 Película radiográfica. 
 Película radiocrómica. 
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La película radiográfica o la película radiocrómica constituyen sistemas de dosimetría 
que permiten la medida de dosis en múltiples puntos al mismo tiempo. Esta posibilidad 
hace que sean instrumentos muy interesantes para la verificación de tratamientos de 
pacientes. No obstante, tanto la película radiográfica como la radiocrómica son detecto-
res pasivos, y por tanto, no permiten un análisis dinámico de los tratamientos y requie-
ren un tiempo de procesado significativo.  
La posibilidad de fabricar detectores que estén constituidos a partir de una colección de 
elementos individuales de dosimetría que permitan medir en tiempo real y que puedan 
ser dispuestos en el interior de un maniquí resulta muy atractiva. De hecho, esto se ha 
llevado a cabo comercialmente para las cámaras de ionización, tanto líquidas como de 
gas, y para el diodo. 
A continuación, se exponen con detalle las características de estos elementos individua-
les de detección. Sus particularidades afectarán de forma directa a los equipos que se 
diseñen a partir de los mismos. 
1.3.2. Cámaras de ionización de gas y líquidas 
Las cámaras de ionización de gas son el dosímetro más habitual en los diferentes servi-
cios. Son muy resistentes, su estabilidad a largo plazo es muy buena y están bien carac-
terizadas en diferentes protocolos internacionales de cara al cálculo de dosis en un ace-
lerador. Las cámaras de ionización líquidas empezaron a utilizarse ya en los años 60 en 
física de altas energías. En la actualidad se utilizan como alternativa a las cámaras de 
ionización de aire dado que permiten obtener una mejor resolución espacial. 
1.3.2.1 Principios físicos de funcionamiento 
Ambos tipos de cámaras de ionización consisten en un dieléctrico dispuesto entre dos 
electrodos sometidos a diferencia de potencial. En el caso de las cámaras gaseosas se 
emplea aire en contacto con la atmósfera. En las cámaras de ionización líquidas se usa 
un líquido orgánico no polar, habitualmente isooctano (C8H18). Al introducirlas en un 
campo de radiación se producen ionizaciones dentro del dieléctrico. La energía de ioni-
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zación promedio para la obtención de un par ión-electrón en aire es de 34 eV. En isooc-
tano se requieren 55 eV.  
Los iones y electrones producidos, al estar en presencia de un campo eléctrico, deri-
varán hacia los electrodos de polaridad opuesta. En cámaras de aire y cámaras líquidas 
no ultrapurificadas, la presencia de moléculas electronegativas provoca una captura casi 
inmediata de los electrones ionizados, por lo que los portadores de carga negativa son 
también iones. La carga inducida en el circuito de lectura puede obtenerse a partir del 
principio de conservación de la energía electromagnética. Para un detector plano-
paralelo se verifica que: 
 ࡽ(࢚) = න  ࢊࢂ ࡯ ࢊ࢚ = න ቈ
ࢋ · ࡿ
ࢊ
න ࡱ(࢞, ࢚)[ࣆା࢔ା(࢞, ࢚) + ࣆି࢔ି(࢞, ࢚)]ࢊ࢞
ࢊ
૙
቉ ࢊ࢚
࢚
૙
࢚
૙
 (1. 1) 
C, S y d son la capacidad, superficie y distancia de separación del detector. E(x,t) es el 
campo eléctrico y  y n son las movilidades y concentraciones de los portadores de car-
ga respectivamente. 
La velocidad alcanzada por los portadores de carga, v, depende del campo eléctrico pre-
sente en el medio de forma que:  
 ࢜ = ࣆ · ࡱ (1. 2) 
El valor de la movilidad depende de la densidad del medio de forma que ésta disminuye 
al aumentar la densidad. 
Las concentraciones de portadores positivos y negativos por unidad de volumen pueden 
determinarse a partir de las ecuaciones de continuidad en el medio. En una cámara de 
electrodos plano-paralelos, si despreciamos los efectos de borde, el problema se reduce 
a un problema unidimensional. La variación de la concentración de portadores en el 
tiempo dependerá del gradiente de la concentración de dichos portadores, del gradiente 
del campo eléctrico, de la difusión de los portadores, de las pérdidas por recombinación 
y de la generación de nuevas cargas en el medio. Las ecuaciones de continuidad serán: 
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ࣔ࢔ା
࢚ࣔ
= −ࣆାࡱ
ࣔ࢔ା
ࣔ࢞
− ࣆା࢔ା
ࣔࡱ
ࣔ࢞
+ ࡰା
ࣔ૛࢔ା
ࣔ૛࢞
− ࢻ࢔ା࢔ି + ࡺ࢏࢕࢔ (1. 3) 
   
 
ࣔ࢔ି
࢚ࣔ
= ࣆିࡱ
ࣔ࢔ି
ࣔ࢞
+ ࣆି࢔ି
ࣔࡱ
ࣔ࢞
+ࡰି
ࣔ૛࢔ି
ࣔ૛࢞
− ࢻ࢔ା࢔ି + ࡺ࢏࢕࢔ (1. 4) 
donde D representa el coeficiente de difusión de los portadores de carga positivos y ne-
gativos, la constante de recombinación, y Nion el número de ionizaciones debido a la 
irradiación producidas en el medio por unidad de tiempo y por unidad de volumen. 
El fenómeno de difusión es despreciable en cámaras de ionización líquidas debido a la 
baja movilidad de los iones en el líquido. Sin embargo, en cámaras de ionización de 
aire, la mayor movilidad de los portadores de carga hace que deba ser tenido en cuenta. 
Concretamente darán lugar a un fenómeno de dispersión en el camino de deriva de los 
iones hacia los electrodos. 
La separación de las cargas en su deriva hacia los electrodos genera un campo eléctrico 
(ܧܽ݌ܽ݊ݐ) que se opone al creado por la diferencia de potencial entre electrodos que resul-
tará apreciable si la densidad de cargas creada es muy elevada. De esta forma el campo 
eléctrico en las Ecuaciones 1.3 y 1.4 resulta ser igual a: 
 ࡱ =
ࢂ
ࢊ
− ࡱࢇ࢖ࢇ࢔࢚ + ࡱ෩ (1. 5) 
donde ܧ෩ es un factor de corrección para asegurar que 
 න ࡱࢊ࢞ = ࢂ
ࢊ
૙
 (1. 6) 
No todas las cargas libres creadas por la radiación alcanzarán los electrodos de signo 
opuesto. Parte se perderán por fenómenos de recombinación o debido a fenómenos de 
difusión. La recombinación en cámaras de ionización afecta en gran medida a su fun-
cionamiento y se discutirá en detalle junto con las pérdidas por difusión. Suele hablarse 
de dos tipos de recombinación: inicial y general. 
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1.3.2.2 Recombinación inicial 
Después de tener lugar la ionización, el electrón recorre una distancia promedio antes de 
termalizarse. En el medio líquido, la distancia de termalización es muy pequeña (≈170̇ܣ 
para el isooctano) y por tanto, la probabilidad de escapar del campo coulombiano del 
ión es reducida. Esta recombinación recibe el nombre de recombinación inicial. En las 
cámaras de ionización de gas, debido a su menor densidad en condiciones normales de 
presión y temperatura, es despreciable, pero en las líquidas debe ser tenida en cuenta.  
El primero en estudiar este fenómeno fue Lars Onsager (Onsager, 1938). La teoría de 
Onsager resuelve el problema del movimiento Browniano de un electrón que se encuen-
tra bajo la influencia de la atracción de Coulomb de un ión y de un campo eléctrico ex-
terno. Esta teoría sólo puede ser aplicada cuando la distancia entre ionizaciones conse-
cutivas es grande comparada con la distancia de termalización tal y como ocurre, para 
radiaciones de bajo LET como los fotones de megavoltaje. La probabilidad de escape 
del electrón depende de la distancia de termalización, del campo eléctrico, del ángulo 
entre la dirección ión electrón y el campo eléctrico y de la temperatura. Para campos 
eléctricos pequeños, E≈MV/m, la probabilidad de que un par electrón-ión escape a la 
recombinación inicial puede aproximarse por: 
 ࢰ(ࡱ, ࢀ) = ࢋ࢞࢖ ቀ−
࢘૙
࢘
ቁ ൬૚ +
ࡱ
ࡱ૙
+ ⋯ ൰ (1. 7) 
Siendo ݎ଴y E0 el radio y el campo eléctrico de Onsager respectivamente. Están descritos 
por las ecuaciones: 
 ࢘૙ =
ࢋ૛
૝࣊ࣕ࢑ࢀ
 (1. 8) 
 ࡱ૙ =
૛࢑ࢀ
ࢋ࢘૙
 (1. 9) 
߳ es la permitividad del medio (߳=1.94 ߳଴ para el isooctano a temperatura ambiente), T 
es la temperatura y k es la constante de Boltzmann. 
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Conocida la probabilidad de escape, el término Nion que aparece en las Ecuaciones 1.3 y 
1.4 se puede calcular como: 
 ࡺ࢏࢕࢔ = ࡺ࢚࢕࢚ࢰ(ࡱ, ࢀ) (1. 10) 
Donde Ntot es el número total de ionizaciones creadas por cada 100 eV (para el isoocta-
no es 1.83). 
A partir de las Ecuaciones 1.7 y 1.10 se tiene para campos eléctricos pequeños que: 
 ࡺ࢏࢕࢔ = ࡺ࢏࢕࢔
૙ ൬૚ +
ࡱ
ࡱ૙
൰ (1. 11) 
donde se observa la dependencia lineal de Nion con el campo eléctrico (Pardo et al., 
2004). ܰ݅݋݊
0  son los iones que consiguen escapar en ausencia de campo eléctrico. En 
concreto ܰ݅݋݊
0  es igual a: 
 ࡺ࢏࢕࢔
૙ = ࡺ࢚࢕࢚ࢋ࢞࢖ ቀ−
࢘૙
࢘
ቁ (1. 12) 
La recombinación inicial depende de la temperatura. A partir de las Ecuaciones 1.8, 1.9 
y 1.12 se obtiene: 
 ࡺ࢏࢕࢔ = ࡺ࢚࢕࢚ࢋ࢞࢖ ቆ−
ࢋ૛
૝࣊ࣕ࢑ࢀ࢘
ቇ ቆ૚ +
ࢋ૜
ૡ࣊ࣕ(࢑ࢀ)૛
ࡱቇ (1. 13) 
Cuando la temperatura toma valores próximos a la temperatura de sala (T0) Nion varía en 
primer orden de forma lineal con la temperatura (Franco et al., 2006). 
 ࡺ࢏࢕࢔(ࢀ) = ࡺ࢏࢕࢔(ࢀ૙)[૚ + ࢓(ࢀ − ࢀ૙)] (1. 14) 
siendo  
 ࢓ =
࢘૙
࢘ࢀ૙
− ቈ
ࢋ࢘૙
࢑ࢀ૙
૛ ࡱ቉ ൤૚ +
ࢋ࢘૙
૛࢑ࢀ૙
ࡱ൨
ି૚
 (1. 15) 
Como valor de r para el isooctano se toma la distancia de termalización promedio de 
170 ̇ܣ. 
Por cada 100 eV depositados por la radiación en isooctano se tienen 1.83 pares electrón-
ión. Esto es equivalente a decir que la energía de ionización media es de 55 eV. Sin em-
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bargo, estos pares tienen probabilidad de sufrir recombinación inicial y por tanto, una 
parte de los mismos no dará lugar a señal en el detector. Si se tiene en cuenta la recom-
binación inicial en un detector con isooctano con un espaciado de 0.55 mm, una dife-
rencia de potencial de 1000 V y una temperatura de 20 ºC se puede deducir que la 
energía media de ionización efectiva ronda los 160 eV. 
1.3.2.3 Recombinación general 
Portadores de signo opuesto pueden encontrarse y recombinarse durante la deriva hacia 
los electrodos. Esta recombinación recibe el nombre de general. Aparece reflejada en las 
ecuaciones de continuidad 1.3 y 1.4 en el término ߙ݊ା݊ି, siendo ߙ la constante de re-
combinación. La constante de recombinación viene dada por (Hummel, 1974): 
 ࢻ =
ࢋ(ࣆା + ࣆି)
ࣕ
൤૚ +
࢘૙ࡰ
ࡾ૛࣏
ࢋ࢞࢖ ቀ−
࢘૙
ࡾ
ቁ − ࢋ࢞࢖ ቀ−
࢘૙
ࡾ
ቁ൨ (1. 16) 
donde  es la permitividad del medio (=1.940 para el isooctano), ݎ଴ el radio de Onsa-
ger (Ecuación 1.8), D es la suma de los coeficientes de difusión para iones positivos y 
negativos y R es la distancia de separación entre el ión positivo y el negativo. 
En líquidos no polares de permitividad baja como el isooctano el cociente ݎ଴/R es muy 
grande y la constante de recombinación se puede aproximar por: 
 ࢻ =
ࢋ(ࣆା + ࣆି)
ࣕ
 (1.17) 
La recombinación general disminuye al aumentar el campo eléctrico y aumenta con la 
tasa de dosis a la que está expuesto el detector. En las cámaras de ionización de aire la 
carga colectada aumenta a medida que se aumenta el voltaje de polarización hasta al-
canzar un valor, conocido como carga de saturación, Qsat, a partir del cual permanece 
constante. Si se sigue aumentando el campo eléctrico llega un momento en que la energ-
ía adquirida por los portadores de carga es suficiente para ocasionar nuevas ionizaciones 
dando lugar a un proceso de multiplicación de carga. En las cámaras líquidas la recom-
binación general es más acusada dada la baja movilidad de los portadores que las com-
ponen. Además, en las cámaras líquidas en la zona de saturación, no se llega a alcanzar 
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un valor constante debido a que, aunque se recoja toda la carga proveniente de las ioni-
zaciones, el incremento de campo eléctrico sigue aumentando la probabilidad de escape. 
Disminuye, por tanto, la recombinación inicial y aumenta la carga colectada. 
Si se denomina Qcol a la carga colectada en el detector y Qsat a la carga que se recogería 
en ausencia de recombinación general, la eficiencia de colección en la cámara viene 
dada por: 
 ࢌ =
ࡽࢉ࢕࢒
ࡽ࢙ࢇ࢚
 (1. 18) 
En un acelerador lineal el haz de radiación es un haz pulsado, con pulsos con una dura-
ción de pocos microsegundos, y distancia entre pulsos en el rango de milisegundos. En 
estas circunstancias la eficiencia de colección puede parametrizarse con la teoría de Bo-
ag si se cumplen las llamadas condiciones de Boag:  
 La colección y recombinación de cargas durante la duración del pulso son des-
preciables. 
 El periodo (p) entre pulsos es mayor que el tiempo que tarda en recogerse la car-
ga debida a un pulso de radiación, y por tanto no hay solapamiento de pulsos en 
el detector. 
 ࢖ ≥
ࢊ૛
ࢂࣆ࢓࢏࢔
 (1. 19) 
 La irradiación del detector es homogénea y se desprecian los efectos de apanta-
llamiento del campo. 
En esta situación la eficiencia de colección viene dada por la teoría de Boag (Boag, 
1950), y se tiene que: 
 ࢌ =
૚
࢛
࢒࢕ࢍ(૚ + ࢛) (1. 20) 
Siendo  
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 ࢛ =
ࡽ࢏࢕࢔ࢊ
૛
ࢂࢿ࢘ࢿ૙
 (1. 21) 
Donde Qion es la carga producida por la radiación por pulso y por unidad de volumen 
(aquella que escapa de la recombinación inicial). 
1.3.2.4 Pérdidas por difusión 
Debido a la baja movilidad de los portadores en las cámaras líquidas la difusión de los 
mismos es reducida. En gases sin embargo, sí es un fenómeno a tener en cuenta. Una 
parte de la carga se puede perder debido a difusión térmica de los portadores de carga en 
contra del campo eléctrico. Langevin determinó que la eficiencia de colección debida a 
difusión depende del voltaje y se puede expresar como (Langevin, 1913): 
 ࢌࢊ =
૚
(૚ +
઩ࢊ
ࢂ )
 (1. 22) 
También se puede escribir como (DeBlois, Zankowski, & Podgorsak, 2000): 
 
૚
ࡽࢉ࢕࢒
=
૚
ࡽ࢙ࢇ࢚
+
ࣅࢊ
ࢂ
 (1. 23) 
donde Λௗ es el parámetro de difusión Λௗ =
ଶ௞்
௘
= ߣௗܳ௦௔௧ con k la constante de Boltz-
mann, T la temperatura y e la carga electrónica. 
1.3.2.5 Dependencia de presión y temperatura 
Tanto las cámaras de aire como las cámaras líquidas presentan una dependencia con la 
temperatura que es importante conocer y corregir para comparar medidas a diferentes 
temperaturas. Sin embargo, el origen físico de esta dependencia es muy distinto en am-
bos casos. Las cámaras de aire también muestran una dependencia con la presión. 
Las cámaras de ionización de aire están abiertas al exterior. Como consecuencia la masa 
de aire en el volumen sensible de la cámara es variable y depende de las condiciones de 
presión y temperatura ambientales. Para trasladar a condiciones estándar (760 mm Hg y 
20℃) las medidas realizadas a una presión y temperatura determinadas se aplica el si-
guiente factor (IAEA, 2005):  
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 ࡷࢀ,ࡼ =
(૛ૠ૜, ૛ + ࢀ(℃))
૛ૢ૜, ૛
∙
ࡼ(࢓࢓ࡴࢍ)
ૠ૟૙
 (1. 24) 
Se ha mostrado, previamente, que las cámaras líquidas presentan pérdidas apreciables 
por recombinación inicial. Estas pérdidas dependen del valor del campo eléctrico y de la 
temperatura. En base a esta dependencia con la temperatura se establece un factor de 
corrección que permite trasladar a condiciones estándar una medida realizada a una 
temperatura concreta. A partir de la Ecuación 1.14 este factor de corrección tiene la 
forma: 
 ࡷࢀ =
૚
૚ + (ࢀ − ࢀ૙) ∗ ∆ࡿࢋ࢞࢖
 (1. 25) 
 
 ∆ࡿࢋ࢞࢖ = ૝. ૟ · ૚૙
ି૜ − ൫૚. ૡૠ · ૚૙ି૟൯ · ࢂ (1. 26) 
Donde el valor del coeficiente reflejado ∆ܵ௘௫௣ se ha determinado experimentalmente 
(Franco et al., 2006). Se puede observar cómo la dependencia con la temperatura de-
pende de la diferencia de potencial. Cuanto mayor es el campo eléctrico menor es la 
dependencia con la T. 
1.3.2.6 Dependencia con la polaridad 
Las cámaras de ionización gaseosas y líquidas tienen sus electrodos conectados a una 
elevada diferencia de potencial. La interacción de la radiación con los electrodos puede 
dar lugar a la creación de carga que es directamente recogida por el sistema de lectura. 
La carga neta producida debe ser sustraída de la carga total medida para obtener la carga 
en el volumen sensible, que es la magnitud de interés. Para realizarlo se mide en las 
mismas condiciones cambiando la polaridad de la diferencia de potencial. El promedio 
de ambas medidas elimina la carga directamente producida en los electrodos. Teniendo 
esto presente puede definirse un factor de corrección que proporcione la carga corregida 
por polaridad (IAEA, 2005): 
 ࡷ࢖࢕࢒ =
|ࡹା| + |ࡹି|
૛ࡹ
 (1. 27) 
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Donde M+ y M- son las medidas efectuadas con polaridad positiva y negativa respecti-
vamente. M es la medida obtenida con la polaridad utilizada habitualmente. 
1.3.2.7 Sensibilidad y Resolución espacial 
La resolución espacial que permite alcanzar un detector está directamente relacionada 
con su sensibilidad, pues cuanto menor es su tamaño menor es el número de interaccio-
nes que tienen lugar, y por tanto, menor es la señal.  
En las cámaras de ionización de aire atmosféricas la densidad del aire a 20 ºC y 1 
atmósfera es de 1.2·10-3 g/cm3 y la sensibilidad típica para un volumen de 0.6 cm3 es de 
≈20 nC/Gy. Si ese volumen se redujese a 2 mm3 la sensibilidad estaría en torno a 0.06 
nC/Gy para esa misma cámara. Esta sensibilidad proporciona una pobre relación señal 
ruido en los sistemas convencionales. 
A pesar de que la energía media de ionización (efectiva) para las cámaras líquidas es 
superior a las basadas en aire (en torno a un factor tres, aunque varía en función del va-
lor del campo eléctrico para las cámaras líquidas), la notable diferencia en el valor de 
densidad (0.69 g/cm3 en el caso del isooctano) tiene como consecuencia que la sensibi-
lidad de la cámara líquida sea muy superior para un mismo volumen. En concreto para 
una cámara de 1.7 mm3 con un espaciado de 0.35 mm (microLion de PTW) la sensibili-
dad es de 9.8 nC/Gy a 20 ºC para un voltaje de 800 V. 
1.3.2.8 Dependencia con la energía 
Las cámaras de ionización se construyen de forma que su respuesta a la radiación sea lo 
más parecida a la del agua para todo el rango de energía involucrado. Para ello se em-
plean materiales que presentan poderes de frenado y coeficientes de absorción lo más 
parecidos al agua o en su defecto, que las razones entre esos valores para el material y el 
agua se mantengan constantes para las diferentes energías. De esta forma la respuesta 
del detector frente a agua resulta independiente de la energía. 
Algunos diseños de cámaras de ionización gaseosas consiguen este efecto combinando 
materiales que presentan diferentes respuestas en función de la energía para que el re-
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sultado final obtenido resulte mínimamente dependiente. Como ejemplo están las cáma-
ras con pared de grafito y electrodo central aluminio. Por otro lado, algunos diseños de 
cámaras que disminuyen mucho su volumen sensible, alrededor de 10 mm3, presentan 
un electrodo central de alto número atómico que permite mejorar la sensibilidad a costa 
de aumentar la dependencia en energía (ejemplo: la cámara CC01 de IBA con 0.01 cm3 
y electrodo central de acero). 
La gran ventaja del uso de un líquido orgánico para dosimetría es que los átomos que 
forman el líquido (Carbono e Hidrógeno) tienen secciones eficaces similares a las del 
agua. El cociente de poder de frenado de agua e isooctano es constante desde 10 keV 
hasta 20 MeV con una desviación menor de un 3% (Wickman & Nystrom, 1992). Este 
hecho permite que el detector presente una dependencia en energía muy pequeña. No 
obstante, el resto de materiales que lo componen, electrodos, pistas de conducción, pue-
den hacer que éste comportamiento empeore. 
En ausencia de equilibrio electrónico, por ejemplo en la medida de campos pequeños, se 
ha demostrado (Scott, Kumar, Nahum, & Fenwick, 2012) que la equivalencia a agua de 
la cavidad de un detector depende también de forma importante de la densidad de la 
cavidad. En este sentido la densidad de los líquidos que conforman la cámara líquida 
está mucho más próxima a la del agua que la densidad del aire usado en las cámaras de 
ionización. 
1.3.2.9 Dependencia con la tasa de dosis 
Las cámaras de ionización gaseosas y líquidas pueden presentar pérdidas de carga debi-
do a recombinación general a pesar de trabajar en zonas de saturación. Estas pérdidas 
podrían calcularse directamente a partir del modelo teórico de Boag, siempre y cuando 
se cumplan las condiciones para el mismo. No obstante, las incertidumbres asociadas a 
los parámetros son muy altas y es preferible la aplicación de métodos experimentales 
que además permiten caracterizar cada cámara de forma individual.  
De esta forma, para radiación pulsada, se plantea el método de los dos voltajes para co-
rregir la carga por las pérdidas de recombinación general en cámaras de ionización de 
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gas (Boag & Currant, 1980). Consiste en repetir la medida cambiando el voltaje de ope-
ración. Sean Q1 y Q2 las cargas medidas a estos voltajes V1 y V2. A partir de la expresión 
de Boag para la eficiencia de colección (ver Ecuación 1.20) se cumple que:  
 
ࢌ(ࢂ૚)
ࢌ(ࢂ૛)
=
ࡽ૚
ࡽ૛
=
ࢂ૚
ࢂ૛
࢒࢕ࢍ(૚ + ࢛૚)
࢒࢕ࢍ(૚ +
ࢂ૚
ࢂ૛
࢛૚)
 (1. 28) 
Esta es una ecuación transcendente que sólo se puede resolver por métodos numéricos o 
gráficos. A partir de ella se puede escribir para ݑ1: 
 ࢛૚ = ൬૚ + ࢛૚
ࢂ૚
ࢂ૛
൰
ࡽ૚ࢂ૛/ࡽ૛ࢂ૚
− ૚ (1. 29) 
Esta ecuación se puede resolver mediante el método de iteración. A partir del valor de 
ݑ1 se puede extraer la eficiencia de colección. El inverso de la misma proporciona el 
factor de corrección necesario (ࡷࡿ) para obtener la carga de saturación Este factor de 
corrección suele calcularse empíricamente como (Weinhous & Meli, 1984): 
 ࡷࡿ = ࢇ૙ + ࢇ૚ ൬
ࡹ૚
ࡹ૛
൰ + ࢇ૛ ൬
ࡹ૚
ࡹ૛
൰
૛
 (1. 30) 
donde M1 es la medida obtenida con el voltaje normal de trabajo y M2 es la obtenida 
para un voltaje sensiblemente menor (recomendable un factor ≥3 entre ambos). Las 
constantes ܽ଴, ܽଵ y ܽଶ están tabuladas en función de la razón de los voltajes.  
El método de los dos voltajes sólo incluye las variaciones de carga debidas a pérdidas 
por recombinación general. En determinadas circunstancias, otros efectos, como recom-
binación inicial, pérdidas por difusión y especialmente multiplicación de carga pueden 
ser importantes y causar desviaciones del comportamiento lineal 1/Q-1/V predicho por 
Boag. La consecuencia es que la carga de saturación calculada a partir del método de los 
dos voltajes esté sobrestimada hasta en un 0.7%. Para contemplar estas desviaciones 
dentro del modelo teórico se plantean modificaciones de la fórmula de Boag (DeBlois et 
al., 2000). En este trabajo se parte de la fórmula de Boag para la eficiencia de colección 
(Ecuación 1.20). Para eficiencias de colección mayores del 90% se puede escribir: 
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 ࢌି૚ =
࢛
࢒࢕ࢍ(૚ + ࢛)
≈ ૚ +
࢛
૛
 (1. 31) 
Lo que da lugar a: 
 
૚
ࡽ
=
૚
ࡽ࢙ࢇ࢚
+
ࣅ࢖
ࢂ
 ܌ܗܖ܌܍ ࣅ࢖ =
ࡽ࢏࢕࢔ࢊ
૛
૛ࡽ࢙ࢇ࢚ࢿ࢘ࢿ૙
 (1. 32) 
Para incluir el fenómeno multiplicación de carga en la Ecuación 1.32 se introduce una 
dependencia exponencial ݁ିఊ௏ donde  es un parámetro: 
 
૚
ࡽ
= ቆ
૚
ࡽ࢙ࢇ࢚
+
ࣅ࢖
ࢂ
ቇ ࢋିࢽࢂ (1. 33) 
A partir del ajuste por mínimos cuadrados de las medidas experimentales a la función 
descrita en 1.33 se obtienen los valores de  y p. Al hacer tender 1/V a cero se obtiene 
el valor de Qsat sin estar afectado por el proceso de multiplicación de carga. 
En las cámaras de ionización líquidas el fenómeno de multiplicación de cargas es muy 
improbable debido a la baja movilidad de los portadores. En cambio, la recombinación 
inicial es muy significativa. Debido a su dependencia con el valor del campo eléctrico el 
método de los dos voltajes no se puede aplicar directamente pues es preciso conocer de 
antemano la contribución de la recombinación inicial para ambas polaridades (Pardo-
Montero & Gómez, 2009). Para poder calcular la carga de saturación en estas condicio-
nes se han diseñado otros métodos alternativos: el método de los tres voltajes y el méto-
do de las dos tasas de dosis.  
El método de los tres voltajes asume una dependencia lineal de la carga de saturación 
(aquella que escapa de la recombinación inicial) con el voltaje, introduciendo por tanto 
un nuevo parámetro. Realizando tres medidas con tres voltajes diferentes se pueden 
resolver las ecuaciones de Boag aplicadas a las tres situaciones (Pardo-Montero & 
Gómez, 2009). El método de las dos tasas de dosis se basa en la no dependencia de la 
recombinación inicial de la tasa de dosis y también resuelve la ecuación de Boag com-
binando varios resultados experimentales (Tölli, Sjögren, & Wendelsten, 2010). En este 
caso se hace realizando dos medidas a dos tasas diferentes, teniendo presente que la 
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variación de tasa debe ser debida a variación del tamaño del pulso y no de la frecuencia 
de los mismos. 
Método de los tres voltajes 
La ecuación de Boag puede escribirse como: 
 ࢌ(ࢂ) =
ࢂ
࡭࢖(૚ + ࢉࢂ)
࢒࢕ࢍ ቆ
ࢂ + ࡭࢖(૚ + ࢉࢂ)
ࢂ
ቇ (1.34) 
donde c determina la dependencia lineal respecto al voltaje, de la carga que consigue 
escapar de la recombinación inicial (véase Ecuación 1.11), ܣ௣ es igual a  
ఈொ೔೚೙
బ ௗమ
௘(௞భା௞మ)
 siendo 
d la distancia entre los electrodos de la cámara, ߙ la constante de recombinación, ܳ௜௢௡
଴  la 
carga ionizada por unidad de volumen y pulso de radiación (tras recombinación inicial) 
en ausencia de campo eléctrico, e es la carga del electrón y ݇ଵy ݇ଶ las movilidades de 
los portadores positivos y negativos. 
Sean (Q1, Q2, Q3) las cargas medidas a tres voltajes de operación (V1, V2, V3). Tomando 
los cocientes f(V1)/f(V2) y f(V1)/f(V3) se obtiene: 
 ࢂ૚ࡽ૛࢒࢕ࢍ ቆ
ࢂ૚ + ࡭࢖(૚ + ࢉࢂ૚)
ࢂ૚
ቇ − ࢂ૛ࡽ૚࢒࢕ࢍ ቆ
ࢂ૛ + ࡭࢖(૚ + ࢉࢂ૛)
ࢂ૛
ቇ = ૙  
  (1.35) 
 ࢂ૚ࡽ૜࢒࢕ࢍ ቆ
ࢂ૚ + ࡭࢖(૚ + ࢉࢂ૚)
ࢂ૚
ቇ − ࢂ૜ࡽ૚࢒࢕ࢍ ቆ
ࢂ૜ + ࡭࢖(૚ + ࢉࢂ૜)
ࢂ૜
ቇ = ૙  
A partir de la resolución de estas dos ecuaciones se determinan los valores de ܣ௣ y c 
necesarios para determinar el valor de la eficiencia de colección f(V). 
Método de las dos tasas 
Sean (Q1, Q2) las cargas medidas con la cámara líquida a dos tasas de dosis (D1, D2). La 
tasa de dosis se determina a partir de la medida corregida de una cámara de ionización 
de aire en idénticas condiciones, (q1, q2). A partir de la fórmula de Boag (Ecuación 
1.20) de la relación f(Q1)/f(Q2) se obtiene: 
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Tabla 1. 2. Movilidades iónicas en aire e isooctano no ultrapurificado. 
Medio +(m2V-1s-1) -(m2V-1s-1) 
Aire 1.4·10-4 2.1·10-4 
Isooctano no ultrapurificado 2.3·10-8 3.5·10-8 
 
 
ࡽ૚
ࡽ૛
=
࢒࢕ࢍ(૚ + ࢛૚)
࢒࢕ࢍ ቀ૚ +
ࢗ૚
ࢗ૛
࢛૚ቁ
 (1.36) 
Resolviendo la ecuación se puede obtener el valor de ݑଵy a partir de él hallar la eficien-
cia de colección sustituyéndola en la fórmula de Boag. 
1.3.2.10  Velocidad de respuesta 
La velocidad de respuesta intrínseca del detector está condicionada por las movilidades 
de los portadores de carga. En la Tabla 1.2 aparecen los valores para portadores de car-
ga en aire y en isooctano. 
Aunque para el aire aparece la movilidad asociada a los iones negativos a los que los 
electrones han transferido su carga, se puede ver que su movilidad y la de los iones po-
sitivos es cuatro órdenes de magnitud superior que la de los líquidos. Esto permite que 
las cámaras de aire presenten tiempos de colección de carga inferiores a 200 s mientras 
que para cámaras líquidas estos valores suelen estar entre 5 y 15 ms. Esto tiene como 
consecuencia que en las cámaras líquidas, al aumentar la frecuencia de los pulsos, pueda 
producirse solapamiento durante la colección de la carga correspondiente, con lo cual 
aumentará la probabilidad de pérdidas por recombinación. 
1.3.3. Detectores ionización de estado sólido: diodos y diamantes 
El semiconductor seleccionado habitualmente para realizar dosimetría en radioterapia es 
el silicio. Su alta sensibilidad permite que se puedan fabricar detectores de un tamaño 
muy reducido obteniendo una muy buena resolución espacial. Sus principales desventa-
jas son: la no equivalencia a agua, dado que el número atómico del silicio es 14, y la 
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pérdida de sensibilidad debido al daño producido en la estructura cristalina por la radia-
ción. 
Una alternativa al silicio, más equivalente a agua y menos sensible al daño por radia-
ción, es el diamante (Planskoy, 1980). Inicialmente se usaban diamantes naturales, con 
la contrapartida de una fabricación muy cara y poca reproducibilidad. El desarrollo de 
métodos específicos para la creación de detectores de diamante sintéticos (Almaviva et 
al., 2010) ha permitido sustituir los diamantes naturales por diamantes sintéticos, más 
baratos y reproducibles. Los detectores resultantes tienen una muy alta sensibilidad, alta 
resistencia a la radiación, coste no muy elevado y buena equivalencia a agua. En concre-
to en este trabajo se hace referencia al detector de diamante sintético “microDiamond” 
desarrollado en la Universidad de Roma Tor Vergata y recientemente comercializado 
por PTW. 
1.3.3.1 Principio de funcionamiento. 
La estructura cristalina de un semiconductor presenta grupos de niveles de energía 
electrónicos muy próximos que reciben el nombre de bandas. La banda de valencia co-
rresponde al más alto de los intervalos de energías electrónicas que se encuentra ocupa-
do en el cero absoluto, por encima, se halla una banda prohibida de energía y a conti-
nuación, la banda de conducción (vacía a 0 K). Cuando un electrón de la banda de 
valencia promociona a la banda de conducción el estado libre resultante en la banda de 
valencia se comporta como una carga neta positiva. Esta vacante recibe el nombre de 
hueco. En una red cristalina perfecta la concentración de electrones y huecos es la mis-
ma. Si se introducen impurezas en el cristal podrá aumentarse la concentración de elec-
trones frente a huecos, dando lugar a un semiconductor de tipo n, o la concentración de 
huecos, en cuyo caso se tendrá un semiconductor tipo p. 
Los diodos empleados para detección se realizan utilizando un semiconductor de tipo p 
(menos susceptible al daño por radiación y con menos corriente de fuga) o uno de tipo 
n, sobre el cual se depositan impurezas en la superficie de manera que esta pasa a ser del 
tipo contrario. Resulta, por tanto, una interfase entre la zona de tipo p y la zona de tipo 
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n. Los portadores mayoritarios de cada zona se difunden a través de la misma creando 
una zona de carga espacial donde existe un campo eléctrico sin necesidad de aplicar una 
diferencia de potencial externa. 
En un detector de diamante el principio es muy similar. En el caso del detector “micro-
Diamond” la estructura multicapa consiste en una secuencia metal/semiconductor 
intrínseco/semiconductor tipo p. En la interfase de separación metal semiconductor 
intrínseco se crea una zona de carga espacial que da lugar al campo eléctrico que separa 
los pares electrón/hueco. 
La generación de señal en un semiconductor irradiado es muy similar al caso de cáma-
ras de ionización. Cuando el detector es irradiado las interacciones de la radiación con 
el medio crean pares electrón/hueco en la zona de carga espacial que derivan hacia dos 
electrodos externos debido al campo eléctrico propio de la interfase (puede existir tam-
bién un campo eléctrico externo creado por una diferencia de potencial entre los elec-
trodos, aunque como se ha comentado, la presencia de estas zonas de carga espacial 
tanto en el diodo como en el diamante permite utilizar estos detectores sin necesidad de 
aplicar un voltaje externo). 
La energía media de ionización en un detector de ionización estado sólido es aproxima-
damente igual a tres veces la diferencia de energía entre la banda de valencia y la de 
conducción (esta diferencia en el caso del silicio es de 1.1 eV y en el caso del diamante 
es de 5.6 eV). 
Sin embargo, los mecanismos de recombinación de carga en un detector de estado sóli-
do son diferentes, y más complejos, que en una cámara de ionización. En particular, el 
efecto de impurezas en el cristal es muy importante. Los mecanismos de recombinación 
que tienen lugar en un detector de estado sólido pueden ser debidos a que el electrón 
vuelva a ocupar una vacante de la banda de valencia directamente o que ocupe un nivel 
intermedio entre las dos bandas para después ocupar un estado libre en la banda de va-
lencia. Los defectos del cristal que dan lugar a estos niveles intermedios se llaman cen-
tros de recombinación y son el mecanismo predominante. Se define un tiempo de vida 
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característico del electrón, , como el tiempo transcurrido entre la producción y la re-
combinación del mismo. Como diferentes centros de recombinación pueden tener dife-
rentes tiempos característicos, el tiempo de vida total se calcula como (Shi, Simon, & 
Zhu, 2003): 
 
૚
࣎
= ෍
૚
࣎࢏
࢔
࢏ୀ૚
 (1. 37) 
Además de estos procesos, pueden existir también niveles intermedios en los que el 
electrón es atrapado para después retornar a la misma banda de la que provenía. Funcio-
nan como ”trampas” que obstaculizan el paso de la carga eléctrica (Jursinic, 2013). 
La conductividad resultante en el detector (), es por tanto, función de la cantidad de 
portadores creada y de los fenómenos predominantes en la recombinación. Fowler mo-
deló la dependencia de esta conductividad con la tasa de dosis mediante una relación 
empírica (Fowler, 1966): 
 ࣌ ∝ ൫ࡰ̇൯
∆
 (1. 38) 
donde ̇ܦ es la tasa de dosis y es un parámetro que depende de la cantidad de centros 
de recombinación presentes en el semiconductor. Su valor puede oscilar entre         
0.5 ≤ ∆≤ 1: si no existen ∆= 0.5, en caso contrario 0.5 < ∆≤ 1. 
1.3.3.2 Dependencia de presión y temperatura 
La medida de los detectores de estado sólido no depende de la presión. En cambio, sí 
depende de la temperatura. Esto es debido a que electrones de banda de valencia pueden 
saltar a la de conducción por excitación térmica, y el tiempo característico de las tram-
pas también depende de la temperatura. Si la temperatura se incrementa aumentará la 
concentración de portadores presente. En diodos de silicio esta variación con la tempe-
ratura es <0.5%/K y depende del tipo de diodo. Cuanto mayor es la diferencia de ener- 
gía entre las bandas esta variación disminuye. Así, al pasar de 1.1 eV de diferencia de 
energía en el caso del silicio a 5.6 eV en el caso del diamante, se tiene que la dependen-
cia de la temperatura de la cámara “microDiamond” es sensiblemente menor: 0.05%/K. 
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1.3.3.3 Sensibilidad y resolución espacial 
La baja energía media de ionización unida a la alta densidad del detector de estado sóli-
do (2.33 g/cm3 para el silicio y 3.52 g/cm3 para el diamante) hacen que estos sistemas 
presenten una sensibilidad muy elevada que permite fabricar los detectores de tamaño 
más reducido. El diodo 60016 de PTW con un volumen sensible de 0.03 mm3 tiene una 
sensibilidad de 9 nC/Gy y la cámara “microDiamond” de PTW con un volumen de 
0.004 mm3 tiene una sensibilidad de 1 nC/Gy.  
1.3.3.4 Dependencia con la energía 
El alto número atómico del silicio comparado con el del agua hace que la respuesta del 
diodo varíe en función de la composición espectral del haz. En particular el silicio 
muestra una sobre-respuesta para bajas energías. Para compensar esta diferencia se fa-
brican diodos de silicio blindados por metal a su alrededor. De esta forma se disminuye 
la componente de baja energía que reciben. Sin embargo, cuando se emplean para medir 
campos muy pequeños, donde la contribución de energía baja es sensiblemente menor, 
el encapsulado aumenta la respuesta en relación a la dosis presente en el medio. Por esta 
razón, para la medida de campos pequeños se emplean diodos no encapsulados. 
El diamante sintético presenta una mejor equivalencia a agua gracias a su número ató-
mico y el de los materiales que constituyen los electrodos (aluminio).  
En cuanto a las situaciones de no equilibrio electrónico la diferencia de densidades entre 
los detectores de estado sólido y el agua dan lugar a desviaciones en la dosis medida, en 
particular en la medidas de campos pequeños (Scott et al., 2012).  
1.3.3.5 Dependencia con la tasa de dosis 
Se ha observado que la sensibilidad de los diodos aumenta al aumentar la dosis por pul-
so (Saini & Zhu, 2004) y que la sensibilidad disminuye al disminuir la frecuencia de los 
pulsos (Létourneau, Gulam, Yan, Oldham, & Wong, 2004). Ambos efectos son debidos 
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Tabla 1. 3. Movilidades de electrones y huecos en silicio y diamante . 
Medio +(m2V-1s-1) -(m2V-1s-1) 
Silicio 5·10-2 13·10-2 
Diamante 12·10-2 18·10-2 
 
a los procesos de recombinación y captura de electrones en las trampas y en particular, a 
los tiempos característicos de las mismas. Por ejemplo, si la dosis por pulso es muy alta 
y los centros de recombinación presentes se saturan, la medida resultante aumentará en 
comparación a cuando la misma dosis es depositada usando pulsos más pequeños. 
Por otro lado, la presencia de trampas cuyo tiempo para la liberación de la carga es 
grande comparado con la distancia entre pulsos tiene como consecuencia una disminu-
ción de la sensibilidad al disminuir la frecuencia de los pulsos. Si la frecuencia de los 
pulsos disminuye las trampas pueden vaciarse y contribuir a una mayor pérdida de car-
ga. De esta forma, se tiene que la variación de la sensibilidad (S) del detector con la 
distancia entre pulsos varía según (Jursinic, 2013) 
 ࡿ = ࡿ૙ࢋ࢞࢖ ቆ
−ࡼ
࢚ࢋࢌ
ቇ (1. 39) 
Donde S0 es la sensibilidad cuando el periodo entre pulsos es cero, P es el periodo entre 
pulsos y ࢚ࢋࢌ es un parámetro de ajuste relacionado con el tiempo de vida efectivo aso-
ciado a trampas presentes en el detector. ࢚ࢋࢌ depende del diodo, de la dosis por pulso y 
de la energía del haz.  
1.3.3.6 Velocidad de respuesta 
Los detectores de estado sólido tienen distancias características en sus volúmenes sensi-
bles muy pequeñas y las movilidades de sus portadores son muy altas (Tabla 1.3). Por 
consiguiente, sus tiempos de respuesta característicos son muy pequeños, del orden de 
los nanosegundos. 
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1.4. Descripción del presente trabajo 
Este trabajo aborda el estudio de tecnologías avanzadas de detección para la dosime-
tría/control de calidad de tratamientos radioterápicos, centrándonos principalmente en 
las matrices de cámaras de ionización líquida. Se han analizado las diferentes opciones 
existentes en la actualidad, se han desarrollado y testado varios prototipos de matrices 
de cámaras de ionización líquida, culminando en una matriz de 2048 canales que cubre 
un área de 10.7 cm x 10.7 cm, con alta resolución espacial y sin áreas muertas. Se ha 
prestado especial atención a la física de estos equipos (en particular a la recombinación), 
y a su uso para la verificación de tratamientos complejos para volúmenes de tratamiento 
cuya dimensión característica no exceda los 10 cm. Hemos estudiado también la utilidad 
de la tecnología del diamante sintético (cámara microDiamond) en la dosimetría de 
campos pequeños FFF. 
En particular se ha estructurado el estudio en los siguientes temas: 
Capítulo 2: Análisis crítico de las tecnologías/dispositivos existentes. 
Capítulo 3: Desarrollo de prototipos de cámaras de ionización líquida. 
Capítulo 4: Caracterización y aplicación clínica de los prototipos. 
Capítulo 5: Estudio de recombinación en haces sin filtro aplanador. 
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Capítulo 2 
Análisis de matrices 
para verificación 
de tratamientos
 
2.1. Métodos para verificación de tratamientos en dos dimensiones 
Un tratamiento está compuesto de incidencias según diferentes direcciones, cada una de 
las cuales puede estar subdividida en diferentes conformaciones. A su vez, puede ser 
administrado de forma dinámica. Para su verificación se pueden adoptar distintas estra-
tegias, las cuales están previamente condicionadas por las posibilidades de nuestro sis-
tema de medida. La elección del detector puede condicionar la estrategia y viceversa. 
Estas posibles opciones son: 
 Tratamiento colapsado 
 Tratamiento completo 
2.1.1. Tratamiento colapsado 
Durante la verificación la orientación del detector se mantiene constante respecto al 
acelerador lineal. La medida resultante consiste en la integración de la medida corres-
pondiente a todas las angulaciones del tratamiento (Figura 2.1). Puede hacerse de dos 
formas: 
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Figura 2. 1. Distribución de dosis tratamiento colapsado. 
 Irradiando al detector sin variar la angulación del acelerador. Ejemplo: colocar 
un detector encima de la mesa de tratamiento e irradiar manteniendo el brazo a 
0º. 
 Colocar el detector solidario al acelerador. Ejemplo: la verificación realizada 
con el sistema de dosimetría portal. 
La desventaja de la verificación del tratamiento colapsado es la dificultad para determi-
nar la trascendencia de una posible desviación pues la localización espacial de los pro-
blemas detectados no está claramente correlacionada con la distribución de dosis del 
tratamiento.  
Con este método, la posibilidad de pasar por alto desviaciones significativas es mayor 
debido a que la dosis de referencia con respecto a la cual se puede establecer un valor de 
tolerancia ha de ser la dosis máxima registrada, pues la dosis prescrita no tiene sentido 
para esta configuración de haces. Por otro lado, al ser la deposición de dosis de los dis-
tintos componentes arbitraria, ya que no se efectúa según el ángulo previsto, la distribu-
ción obtenida tiende a disminuir los altos gradientes que separan los órganos de riesgo 
de los volúmenes de tratamiento. Como consecuencia, la medida resultante es más 
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Figura 2. 2. Distribución de dosis tratamiento completo. 
homogénea y los posibles errores asociados a irradiaciones parciales se difuminan al 
mezclarse con el resto. 
Como ventajas de esta opción hay que reseñar que suele ser rápido de irradiar y anali-
zar, además de que se eliminan los problemas derivados de la dependencia de la medida 
con la orientación del detector. También, es muy importante subrayar como elemento a 
favor, que verificando el tratamiento de esta manera toda la fluencia emitida por el ace-
lerador será registrada por el detector (siempre y cuando el tamaño de éste lo permita). 
2.1.2. Tratamiento completo 
En este caso el detector mantiene una orientación solidaria a la mesa de tratamiento y el 
acelerador irradia el tratamiento tal y como se ha diseñado para el paciente (Figura 2.2). 
Al ser la distribución de dosis la misma que la diseñada para tratar al paciente, los erro-
res encontrados pueden ser referenciados directamente a la localización de los órganos. 
De esta manera es más fácil valorar su repercusión y tomar una decisión.  
La verificación de tratamiento completo es muy exigente de cara al diseño del detector. 
Por un lado, al irradiar al detector desde múltiples direcciones las propiedades de iso-
tropía del detector en estas condiciones adquieren gran importancia y deben ser tenidas 
en cuenta. Por otro, dependiendo del diseño del detector, es muy probable que no toda la 
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fluencia del acelerador sea registrada por éste, y en cualquier caso, la densidad efectiva 
de elementos de detección vistos desde la abertura del colimador puede variar. Por últi-
mo, la variación del eje de rotación del brazo respecto al detector, al mover la mesa de 
tratamiento, no siempre está permitida por los sistemas de detección o en caso de que 
sea posible, puede presentar limitaciones en el ángulo máximo permitido. En estos casos 
se procede a una solución mixta entre colapsado y completo, pues aunque el acelerador 
se puede mover respeto al detector, el eje de rotación del mismo se mantiene fijo, es 
decir, la mesa de tratamiento permanece a cero grados. 
2.1.3. Análisis de la verificación de los tratamientos. Índice Gamma 
La comparación de la medida resultante de la distribución de dosis colapsada o comple-
ta con el cálculo realizado por el planificador a partir de la diferencia en dosis puede dar 
lugar a discrepancias locales importantes en las zonas de alto gradiente. Sin embargo, si 
en esas zonas se compara la dosis con los valores presentes en el entorno puede que las 
diferencias existentes sean muy pequeñas. El tratamiento sería válido pero el mapa de 
diferencias no permitiría alcanzar esa conclusión directamente. 
Para paliar la limitación del análisis en función de las diferencias de dosis locales se 
creó el índice Gamma (Low, Harms, Mutic, & Purdy, 1998).  
Sea {D(rm)}la distribución de dosis medida en las posiciones rm, y {D’(rc)} la distribu-
ción de dosis calculada con el planificador en las posiciones rc. Debemos notar aquí que 
las posiciones rm y rc pueden no ser iguales. El índice Gamma define una nueva métrica 
ડ(ݎ௠, ݎ௖), que además de la diferencia en coordenadas cartesianas incluye la diferencia 
en dosis. Estas diferencias están normalizadas por la tolerancia establecida para la dis-
tancia (ઢࢊࡹ) y la tolerancia establecida para la dosis (ઢࡰࡹ) . 
 ડ(࢘࢓, ࢘ࢉ) = ඨ
|࢘ࢉ − ࢘࢓|૛
ઢࢊࡹ
૛ +
(ࡰ′(࢘ࢉ) − ࡰ(࢘࢓))૛
ઢࡰࡹ
૛  (2. 1) 
Para su aplicación se calcula la distancia Gamma para cada punto de la medida del de-
tector ݎ݉ en un entorno de la distribución de dosis esperada por el planificador. El valor 
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mínimo de esta distancia Gamma entre los diferentes puntos del entorno del planificador 
ݎܿ es el valor del índice Gamma asociado al punto de medida del detector.  
 ࢽ(࢘࢓) = ࢓࢏࢔{ડ(࢘࢓, ࢘ࢉ)}∀{࢘ࢉ}  (2.2) 
La utilización del índice Gamma requiere, por tanto, el establecimiento de unos valores 
de tolerancia en distancia y dosis. Normalmente, los valores seleccionados son 3% y 3 
mm. Se considera que en un punto hay coincidencia si < 1. 
Es importante determinar respecto a qué valor se calcula el porcentaje de la tolerancia. 
En primer lugar hay que distinguir entre Gamma global y Gamma local. En el caso de 
Gamma local el porcentaje de dosis se refiere al valor de la dosis en ese punto. En el 
caso de la Gamma global el porcentaje de dosis se refiere a una dosis que suele ser la de 
prescripción o la dosis máxima en el plano. El criterio más restrictivo es la Gamma lo-
cal, a continuación la dosis de prescripción y por último, la dosis máxima. El uso de la 
Gamma global respecto a la dosis de prescripción permite identificar más fácilmente 
desviaciones de relevancia clínica.  
Además de estas tolerancias se establece un umbral para la dosis mínima que debe al-
canzar un detector para ser contabilizado en la estadística. Un valor habitual suele ser 
10%.  
Los protocolos de aceptación en base al índice Gamma suelen establecer un porcentaje 
de puntos mínimos que debe ser alcanzado para los cuales debe ser menor que 1, habi-
tualmente el 95% cuando la comparación es respecto a Gamma global. No obstante, 
existen también recomendaciones para analizar además la distribución de los índices 
Gamma obtenidos (Stock, Kroupa, & Georg, 2005). 
2.2. Matrices en un plano 
Las primeras matrices de detectores que se fabrican para verificación de pacientes se 
construyen sobre un plano. Presentan una gran versatilidad pues se pueden irradiar es-
tando colocadas encima de la mesa en diferentes orientaciones (coronal o sagital) o, 
teniendo el accesorio apropiado, solidarias al cabezal del acelerador. 
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Tabla 2. 1. Características de las matrices planas. 
Matriz Detector Nº Vol (mm3) Muestreo (mm) 
Campo 
(mm2) 
Octavius729 (PTW) Cámara gas 729 5×5×5 10 270×270 
Octavius1500 (PTW) Cámara gas 1045 4.4×4.4×3 7.1 270×270 
MatriXXEvolution(Iba) Cámara gas 1020 4.5(∅)×5* 7.6 244×244 
MatriXXFFF(Iba) Cámara gas 1020 4.5(∅)×2* 7.6 244×244 
OctaviusSRS1000 (PTW) Cámara líquida 977 2.3×2.3×0.5 2.5mm/5mm** 110×110 
MapCHECK 2(Sun Nuclear) Diodo tipo n 1527 0.8×0.8×0.03 7.1 320×260 
*Las cámaras del Matrixx son cilíndricas 
**La distancia de muestreo de 2.5 mm corresponde a la zona central de 55×55 mm2 
2.2.1. Tipos de matrices en un plano 
En la Tabla 2.1 se recogen los distintos tipos de matrices planas existentes en la actuali-
dad. Para cada una de ellas se especifica el tipo de detector empleado, el número de 
elementos, su volumen activo, su distancia de muestreo y el tamaño máximo de campo 
de detección. No aparecen recogidas dos matrices de aparición reciente, Delta4 Disco-
ver de Scandidos y Dolphin de Iba, pues su principal funcionalidad es la supervisión del 
tratamiento administrado al paciente. 
Las matrices MatriXXEvolution y MatriXXFFF presentan un mismo diseño, a efectos 
prácticos, desde el punto de vista que se va a abordar este capítulo. La diferencia entre 
ambos radica en que la distancia entre electrodos pasa de 5 mm en el MatriXXEvolution a 
2 mm en el MatriXXFFF. A pesar de la pérdida de sensibilidad el cambio se realiza para 
disminuir las pérdidas por recombinación en condiciones de alta tasa. A partir de ahora 
ambas matrices aparecerán bajo el término MatriXX. 
La configuración geométrica de los detectores en el plano para cada detector es la si-
guiente: 
 Octavius729: Los detectores están dispuestos en una cuadrícula de 27×27 ele-
mentos, siendo la distancia entre detectores consecutivos de 10 mm. 
 Octavius1500: La distancia intercentros para detectores de una misma fila es de 
10 mm. Los detectores de filas consecutivas están desfasados 5 mm y las líneas 
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que unen sus centros están separadas 5 mm. El número de detectores por línea es 
27 y 25 de forma alternativa, empezando y acabando en líneas con 27 elementos. 
 MatriXX: Los detectores están dispuestos en una cuadrícula de 32×32 elemen-
tos, siendo la distancia entre detectores consecutivos de 7.62 mm. No hay detec-
tores en cada una de las cuatro esquinas de la rejilla, siendo por tanto el número 
de detectores 1020. 
 OctaviusSRS1000: La zona central de 55×55 mm2 presenta distancias intercen-
tros de 2.5 mm entre filas y columnas. En la zona externa que abarca hasta un 
110×110 mm2 la distancia entre filas y columnas es de 5 mm. 
 MapCHECK 2: La distancia intercentros para detectores de una misma fila es de 
10 mm y la distancia entre líneas es de 5 mm. Los detectores de filas consecuti-
vas están desfasados 5 mm. El contorno que une los diodos externos define un 
rectángulo de 32×26 cm2 al que se han cortado las esquinas.  
Estas matrices presentan diferentes tipos de solución sobre un plano para la verificación 
de tratamientos de pacientes. Al abordar la creación de una matriz los principales facto-
res que condicionarán su aplicación posterior, y por tanto, afectarán a las decisiones a 
tomar en relación a su diseño, son: 
 El detector seleccionado. 
 El número de detectores. 
 La geometría de la matriz. 
A continuación se expone cómo afectan estos factores a las prestaciones ofrecidas por la 
matriz (Gago-Arias, et al., 2012). 
2.2.2. Limitaciones debidas al detector seleccionado: La función de respuesta 
En el capítulo 1 se han introducido las características básicas y los principios físicos de 
funcionamiento de los detectores empleados para la fabricación de las matrices. Estas 
características (sensibilidad, tiempo de respuesta…) y las dependencias que presentan 
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Figura 2. 3. Montaje para la determinación de la función de respuesta del detector de una matriz. 
Cuatro bloques de cerrobend permiten obtener un haz pincel de 0.5×0.5 mm2. Para poder barrer el 
detector se coloca éste sobre una plataforma que se mueve en pasos de 0.5 mm. 
respecto a distintos factores (presión, temperatura, tasa de dosis, energía…) también las 
tendrán las matrices que a partir de ellos se construyan. 
En la verificación del tratamiento de pacientes el entorno de dosis en el que está locali-
zado el detector puede presentar gradientes muy elevados. En esas condiciones el volu-
men finito del detector conlleva una alteración de la distribución de dosis medida. Para 
poder conocer cómo afecta dicha perturbación a la distribución de dosis es preciso de-
terminar la función de respuesta lateral en dosis del detector.  
En este trabajo se han analizado las funciones de respuesta de tres de las matrices de uso 
clínico más extendido (Octavius729, MatriXX y MapCHECK 2) como representativas 
del conjunto. Para caracterizar de forma ideal la respuesta en fluencia de un detector 
(ܨ࣒), se somete éste a un barrido en la dirección de interés mediante un haz de radiación 
infinitesimalmente estrecho de fluencia unidad. A partir de la función de respuesta en 
fluencia obtenida se puede determinar la respuesta del detector ante cualquier fluencia 
como,  
 ࡿ(࢞, ࢟, ࢠ) = න න ࣒(࢞ᇱ, ࢟ᇱ)ࡲ࣒(࢞ − ࢞
ᇱ, ࢟ − ࢟ᇱ, ࢠ)ࢊ࢞′ࢊ࢟′
ାஶ
ିஶ
ାஶ
ିஶ
=  ࣒⨂ࡲ࣒ (2. 3) 
donde ⨂ denota la integral de convolución/superposición. 
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Figura 2. 4. Funciones de respuesta en fluencia medidas en el acelerador Siemens Primus (·) y simu-
ladas por MonteCarlo (*) correspondientes a un haz de 6 MV de 0.5×0.5 mm2. La gráfica a) co-
rresponde al MapCHECK 2, la b) al Octavius729 y la c) al MatriXX. 
En nuestro caso, este proceso se ha llevado a cabo con un haz de 6 MV de un acelerador 
Siemens Primus, usando un campo 2×2 cm2 a cuya salida se han colocado 4 bloques de 
cerrobend paralelos 2 a 2 y perpendiculares entre sí (Figura 2.3). De esta manera se de-
limita un campo de 0.5×0.5 mm2. Para poder barrer el detector con el haz se coloca en 
una plataforma motorizada que va desplazándolo en pasos de 0.5 mm de forma que un 
único detector es irradiado. Se emplearon planchas de metacrilato para colocar todos los 
detectores a profundidad de 5 g cm-2 y para que tuvieran retrodispersión suficiente. 
El tamaño del haz empleado, 0.5×0.5 mm2, pese a ser muy estrecho no resulta suficien-
te. Para mejorar el resultado se reproduce todo el experimento con MonteCarlo. En pri-
mer lugar se validará el modelado MonteCarlo comparando con la medida experimental. 
Posteriormente se determinará la función de respuesta mediante MonteCarlo empleando 
un haz de 0.1×0.1 mm2. En la Figura 2.4 se pueden ver los resultados de la respuesta 
del diodo del MapCHECK 2 y las cámaras del MatriXX y del Octavius729 al ser irra-
diados con el haz de 0.5×0.5 mm2 en el acelerador, frente a los obtenidos en la simula-
ción de MonteCarlo.  
Mediante este método se obtiene la función de respuesta en fluencia. Sin embargo, lo 
que interesa es conocer la función de respuesta en dosis para así poder determinar la 
respuesta del detector ante la exposición a una determinada dosis. De esta manera: 
a) b) c) 
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Figura 2. 5. Funciones de respuesta en fluencia calculadas por MonteCarlo para un haz de 0.1×0.1 
mm2 de 6 MV en un Siemens Primus de un MapCHECK 2 (a), un Octavius729 (b) y un MatriXX 
(c). En la gráfica (d) se representan las funciones de respuesta en dosis obtenidas para las tres ma-
trices: (o) MapCHECK 2, (·) MatriXX y (x) Octavius729. 
 ࡿ(࢞, ࢟, ࢠ) = න න ࡰ(࢞ᇱ, ࢟ᇱ)ࡲࡰ(࢞ − ࢞
ᇱ, ࢟ − ࢟ᇱ, ࢠ)ࢊ࢞′ࢊ࢟′
ାஶ
ିஶ
ାஶ
ିஶ
= ࡰ⨂ࡲࡰ (2.4) 
La dosis depositada en un medio por un haz de fotones cuya fluencia en energía es 
߰(ݔ, ݕ, ݖ) es igual a la convolución/superposición de dicha fluencia con un kernel de 
deposición de dosis que da cuenta de la dispersión de fotones y del transporte de elec-
trones primarios y secundarios en el medio: 
 ࡰ(࢞, ࢟, ࢠ) = න න ࣒(࢞ᇱ, ࢟ᇱ)ࡷ(࢞ − ࢞ᇱ, ࢟ − ࢟ᇱ, ࢠ)ࢊ࢞′ࢊ࢟′
ାஶ
ିஶ
= ࣒⨂ࡷ
ାஶ
ିஶ
 (2.5) 
A partir de las ecuaciones 2.3, 2.4 y 2.5 se tiene: 
 ࡿ =  ࣒⨂ࡲ࣒ ≈  ࣒⨂ࡷ⨂ࡲࡰ = ࡰ⨂ࡲࡰ (2.6) 
a) b) 
c) d) 
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Figura 2. 6. Perfiles correspondientes a 1.8×1.8 cm2 (a), 4.2×4.2 cm2 (b), 11.2×11.2 cm2 (c) medidos 
con diodo (línea punteada) y matriz Octavius729 (*). Se muestran las respuestas del detector calcu-
ladas a partir de ࡲࡰ (línea sólida) y ࡲ࣒ (·). Las diferencias locales para las señales derivadas de ࡲ࣒ 
(+) y ࡲࡰ (⋄) aparecen multiplicadas por 10. 
donde 
 ࡲ࣒ = ࡷ⨂ࡲࡰ (2.7) 
Por tanto, ܨ஽ puede obtenerse a partir de la deconvolución de ܨట y el kernel de deposi-
ción de dosis.  
Se ha usado el kernel de deposición de dosis presentado en el trabajo de Djouguela y 
colaboradores (Djouguela et al., 2009): 
 ࡷ(࢞, ࢟, ࢠ) =
ࣅ(ࢠ)
૛࣊
ൣ࢞૛ + ࢟૛ + ࣅ૛(ࢠ)൧
ି
૜
૛ (2. 8) 
donde se ha usado =1.3 mm a la profundidad de 5 cm en agua. 
Por consiguiente, utilizando el modelo de MonteCarlo previamente validado, se calcu-
lan unas nuevas funciones de distribución en fluencia para tamaños de campo de 
0.1×0.1 mm2 en lugar de los 0.5×0.5 mm2 iniciales. Una vez hecho esto se procede a la 
determinación de la función de respuesta en dosis del elemento de detección. Los resul-
tados obtenidos pueden verse en la Figura 2.5. 
El ancho de la función de respuesta en dosis al 50% del valor máximo (FWHM) es de 
0.8 mm para el MapCHECK 2, 5 mm para el MatriXX y 6.3 mm para el Octavius729. 
Los máximos alcanzados en los laterales de la cámara del MatriXX y del Octavius729
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Figura 2. 7. Distribución de dosis correspondiente a campo modulado en intensidad creado en un 
planificador Pinnacle 8.0 h. 
 corresponden a los electrones secundarios que se originan en las paredes de separación 
entre cámaras. 
Para comprobar que las funciones de respuesta ܨ஽ obtenidas reproducen fielmente la 
señal del detector, se calcula la señal que proporciona una matriz Octavius729 al medir 
un perfil característico de radiocirugía a partir de la distribución de dosis medida con un 
diodo PTW60016 y se compara con la obtenida experimentalmente con el detector. En 
la Figura 2.6 puede verse, además, que al utilizar ܨ஽ en lugar de ܨట la estimación coin-
cide mejor con la medida experimental. 
Para ver la influencia de la función de respuesta del detector se procedió a irradiar un 
campo de fotones de 6 MV en un Siemens Primus compuesto por 38 segmentos (ver 
Figura 2.7), con tamaños desde un 1×3 y 0.5×10 cm2 hasta 5×20 cm2. El campo forma 
parte de un tratamiento en la zona de cabeza y cuello. La irradiación se midió con pelí-
cula radiográfica a 5 cm de profundidad en un maniquí de agua sólida.  
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Figura 2. 8. Porcentaje de puntos con índice Gamma <1 para tolerancias que varían entre 1%/1 
mm y 3%/3 mm. Medidas realizadas con MapCHECK 2(·), MatriXX(*) y Octavius729 (o). 
La distribución de dosis obtenida en la película se convolucionó por la función de res-
puesta correspondiente a los tres detectores: MapCHECK 2, MatriXX y Octavius729. 
Esto es equivalente a realizar un conjunto de medidas repetidas con las matrices despla-
zando el dispositivo en pasos de 0.5 mm. Para la comparación entre el resultado de la 
película radiográfica y la convolución se empleó el índice Gamma. Se realizó el estudio 
para distintos pares de valores de tolerancia en dosis y en distancia desde 1%/1 mm has-
ta 3%/3 mm. Los resultados obtenidos se muestran en la Figura 2.8. 
En ellos se puede ver que cuanto menor es la función de respuesta del detector mejor se 
reproduce la señal original medida por la matriz. No obstante, a pesar de la complejidad, 
las tasas de paso, incluso para una tolerancia del 1.5%/1.5 mm, están en un 96% para la 
matriz Octavius729, que es la que presenta una función de respuesta más ancha 
(FWHM= 6.3 mm). 
La alteración de la distribución de dosis debido al tamaño finito del detector puede tam-
bién abordarse a partir del análisis de señales en función de la frecuencia. En la Figura 
2.6 se observa que al efectuar la medida con un detector que presenta un tamaño finito, 
se produce un suavizado del gradiente presente en la distribución de dosis. La integral 
de convolución por la función de respuesta para determinar la señal recogida por el de-
tector es equivalente a la aplicación de un filtro pasa-baja en el espacio de frecuencias.  
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Tabla 2. 2. Frecuencias de corte correspondientes a las funciones de respuesta del MapCHECK 2, 
del MatriXX y del Octavius729 calculadas como el inverso del tamaño de la FWHM de la función 
de respuesta. 
 Tamaño FD (mm) Frecuencia corte (mm
-1) 
MapCHECK 2 0.8 1.25 
MatriXX 5 0.20 
Octavius729 6.3 0.16 
 
Tabla 2. 3. Frecuencias máximas correspondientes a distintos tamaños de campo en un haz de foto-
nes de 6 MV con filtro aplanador a 5 cm de profundidad. Calculadas a partir del inverso del tama-
ño de la penumbra comprendida entre el 20% y el 80%. 
 Frecuencia máxima (mm-1) 
2×2 0.27 
5×5 0.24 
10×10 0.22 
15×15 0.22 
 
Cuanto mayor es el detector menor es la fidelidad en el detalle que se registra. Y vice-
versa, cuanto mayor sea el nivel de detalle correspondiente a la distribución de dosis 
más información se perderá para un mismo tamaño de detector. Dado un tipo de matriz, 
a partir de la función de respuesta de sus detectores se puede determinar su espectro en 
frecuencias. En cuanto a las distribuciones de dosis obtenidas en el planificador, la 
máxima capacidad de cambio de la señal dependerá de la penumbra de los perfiles del 
acelerador. En las Tablas 2.2 y 2.3 se muestran las frecuencias de corte para las distintas 
matrices y la frecuencia máxima dependiendo del tamaño de campo considerado. 
Se observa que al medir utilizando el diodo del MapCHECK 2 se puede reproducir con 
fidelidad la señal del acelerador dado que su frecuencia de corte es mayor que la máxi-
ma alcanzable. En el caso del MatriXX y del Octavius729 parte de la información puede 
perderse pues su frecuencia de corte es inferior a la frecuencia máxima alcanzable por el 
acelerador. Este hecho ya se observó en la Figura 2.6. 
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2.2.3. Limitaciones debidas al número de detectores empleado. Distancia de 
muestreo y factor de llenado 
El número de detectores total en una matriz de verificación es limitado. Aumentar este 
número implica aumentar los costes, requerir una electrónica más compleja, fabricar 
sistemas más pesados, … En estas condiciones, es evidente que la densidad de detecto-
res y el tamaño máximo de campo abarcable están interrelacionados. Las matrices que 
alcanzan un tamaño de campo de 244×244 mm2 presentan como mínimo una separa-
ción intercentros de 7.1 mm. Por otro lado el detector que presenta mayor densidad de 
elementos, el OctaviusSRS1000, presenta una distancia entre detectores de 2.5 mm en 
una región de 55×55 mm2, que sin embargo se degrada fuera de esa región para poder 
cubrir un 110×110 mm2. 
Para evaluar las limitaciones que se infieren por emplear un número discreto de detecto-
res se procede a analizar la influencia de la distancia de muestreo y del factor de llena-
do. 
2.2.3.1 Distancia de muestreo 
La medida de una distribución de dosis mediante una matriz implica la adquisición de 
un número limitado de muestras. Exceptuando el OctaviusSRS1000 todas las matrices 
expuestas en la Tabla 2.1 presentan distancias de muestreo uniformes.  
La medida (S) de una distribución de dosis (D) por un detector con función de respuesta 
ܨ஽ es igual a la convolución ܵ =  ܦ⨂ܨ஽ (Ecuación 2.6). El resultado de muestrear una 
distribución de dosis con detectores iguales distribuidos en un plano y separados entre sí 
un espaciado constante (T) puede obtenerse a partir del producto de la señal S por la 
función peine (Poppe et al., 2007): 
 ∏(࢞, ࢟) = |ࢀ|૛ ෍ ෍ ࢾ(࢞ − ࢞࢏, ࢟ − ࢟࢐)
ାஶ
ିஶ
ାஶ
ିஶ
 (2. 9) 
donde 
 ࢞࢏ = ࢏ࢀ,   ࢏ = ૙, ±૚, ±૛, ±૜ … 
࢟࢐ = ࢐ࢀ,   ࢐ = ૙, ±૚, ±૛, ±૜ … 
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Tabla 2. 4. Distancias de muestreo y frecuencia de Nyquist de matrices planas. 
Matriz Muestreo (mm) Frecuencia de Nyquist (mm-1) 
Octavius729 (PTW) 10 0.05 
Octavius1500 (PTW) 7.1 0.07 
MatriXX (Iba) 7.6 0.07 
OctaviusSRS 1000 (PTW) 2.5mm/5mm** 0.2/0.1** 
MapCHECK 2 (Sun Nuclear) 7.1 0.07 
**La distancia de muestreo de 2.5 mm y la frecuencia de Nyquist asociada corresponde 
 a la zona central de 55×55 mm2 
 
∏(ݔ, ݕ) es una suma de funciones delta en dos dimensiones, en los puntos de muestreo 
separados una distancia T. 
Por el teorema de convolución se cumple que la transformada de Fourier del producto 
ܵ(ݔ, ݕ) × ∏(ݔ, ݕ) es igual a la convolución de las transformadas de Fourier de ambas 
funciones. La transformada de Fourier de la función peine es otra función peine con 
distancia entre deltas 1/T. La convolución de la medida por esta función peine genera 
réplicas de la misma centradas en múltiplos de 1/T. Una función ܵ(ݔ, ݕ) es muestreada 
de forma suficiente cuando es posible volver a reconstruir la distribución de partida a 
partir de la convolución de su transformada de Fourier por el muestreo en el espacio de 
frecuencias. Esto puede hacerse si la transformada de Fourier de la distribución de dosis 
no se solapa con las réplicas adyacentes en el espacio de frecuencias. Para ello es nece-
sario que la frecuencia máxima de la distribución de dosis sea menor que 1/2T (frecuen-
cia de Nyquist (Nyquist, 1928)). En la Tabla 2.4 se exponen las distancias de muestreo y 
las frecuencias de Nyquist correspondientes a cada matriz plana. 
Para muestrear de manera suficiente, de acuerdo al teorema de Nyquist, distribuciones 
de dosis de un acelerador tipo Truebeam es necesario una distancia de muestreo de 2.5 
mm, es decir, una frecuencia de 0.2 mm-1 (Dempsey, Romeijn, Li, Low, & Palta, 2005). 
No obstante, esto ocurre para los casos más exigentes, volúmenes pequeños y gradientes 
de dosis muy acentuados. Un porcentaje importante de tratamientos presentará frecuen-
cias máximas más bajas, alrededor de 0.1 mm-1 (Poppe et al., 2007). Para poder caracte-
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 Figura 2. 9. Representación del área efectiva (línea continua) y de influencia (línea discontinua) 
para las matrices Octavius729, MapCHECK 2 y MatriXX. 
rizar estas distribuciones de dosis adecuadamente el muestreo que efectúan las matrices 
(excepto el OctaviusSRS1000 en la zona central) es insuficiente. Para solucionarlo es 
preciso repetir la medida desplazando el detector de posición. En el caso del detector 
Octavius1500 y del MapCHECK 2 se ha introducido un desfase entre líneas consecuti-
vas para que con un único movimiento longitudinal de 5 mm se obtenga una distancia 
de muestreo regular de 5 mm entre todos los puntos.  
La alteración producida en la distribución de dosis por el tamaño finito del detector, 
suavizando los gradientes al actuar como filtro pasabaja, provoca una perturbación de la 
dosis medida, pero, por otro lado, esta misma perturbación permite disminuir las exi-
gencias respecto a la distancia de muestreo. Si disminuye la importancia de las frecuen-
cias más altas de la distribución de dosis la intersección entre réplicas en el espacio de 
frecuencias disminuye y por tanto, la distribución de dosis reconstruida a partir de la 
medida es más parecida a la original, eso sí, suavizada por el tamaño finito del detector. 
Una forma equivalente de visualizar el efecto de función de respuesta y muestreo se 
puede obtener a partir del factor de llenado. 
2.2.3.2 Factor de llenado 
El muestreo que realiza la matriz implica que a cada detector le corresponde un área de 
influencia a su alrededor cuyas dimensiones coinciden con la distancia de muestreo. Por 
otro lado, la extensión finita de la función de respuesta puede interpretarse como un área 
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Figura 2. 10. En la figura a) se muestra ejemplo de cambio de posición de lámina. En la figura b) 
aparecen reflejados los lugares donde se ha producido un cambio en fluencia. 
efectiva de medida. La razón entre el área efectiva de medida (definida a partir de la 
FWHM de la función respuesta) y el área de influencia proporciona el factor de llenado. 
En el caso del MapCHECK 2, del Octavius729 y del MatriXX el factor de llenado es de 
1%, 49% y 55% respectivamente, calculado a partir de las funciones de respuesta obte-
nidas anteriormente. Cuanto mayor sea esta proporción más sensibilidad presentará la 
matriz a posibles cambios en fluencia en zonas que no afecten directamente a los puntos 
de medida. En la Figura 2.9 se muestran el área efectiva y de influencia para cada matriz 
analizada. 
Para estudiar la sensibilidad de las matrices y su relación con el factor de llenado se 
irradiaron las distintas matrices con el campo de modulación que aparece reflejado en la 
Figura 2.7. A continuación se repitió la irradiación introduciendo manualmente una se-
rie de errores: desplazamiento de 4 mm de una lámina en cinco segmentos diferentes y 
variación de 12 unidades de monitor en la fluencia de otro segmento. Los cambios in-
troducidos aparecen en la Tabla 2.5 y se muestran en la Figura 2.10. 
Para analizar los resultados obtenidos se compara la medida sin modificar con la modi-
ficada para cada una de las matrices y se registran aquellos detectores cuya variación de 
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Tabla 2. 5. Cambios de fluencia introducidos en la distribución de dosis de la Figura 2.7. 
Eje X (cm) Eje Y (cm) Unidades monitor ∆Dmáx(cGy) 
[-2,-1.5] [9.5,10.5] 21 6.9 
[-0.5,0.5] [6.5,11.5] 40 19 
[5,5.4] [9.5,10.5] 53 18.42 
[7,7.5] [5.5,6.5] 44 8.2 
[-2,-1.6] [1.5,2.5] 51 15.1 
[5.5,5.9] [-9.5,-10.5] 57 17.9 
 
 
Figura 2. 11. Matrices de dosis donde aparecen señalados como puntos blancos los detectores que 
han sobrepasado el umbral de detección de 3%. 
señal está por encima de un determinado umbral de detección (se realizan varias medi-
das para cada configuración para comprobar su repetitividad). En la Figura 2.11 se 
muestran resaltados los detectores que han identificado variaciones superiores al 3%. Se 
puede observar que en el caso del MapCHECK 2 se detectan desviaciones en lugares 
donde no han sido introducidos errores intencionadamente. El número de detectores que 
sobrepasan el umbral de detección varía según el valor que éste tenga. Para analizar la 
sensibilidad de las matrices se ha procedido a estimar la razón de verdaderos positivos 
frente al número total de positivos detectados en función del umbral elegido (Figura 
2.12). 
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Figura 2. 12. Razón entre verdaderos positivos y número total detectado (PVP) para el MatriXX 
(*), el Octavius729 (+) y el MapCHECK 2 (o). 
Las razones obtenidas son menores en el caso de la matriz de diodos (MapCHEK 2). 
Por otro lado se observa un rápido decrecimiento cuando el umbral es inferior al 1%, al 
2% y al 4% para MatriXX, Octavius729 y MapCHECK 2 respectivamente. La existen-
cia de mayor cantidad de falsos positivos en el caso del MapCHECK 2 es debida a la 
falta de precisión en la colocación del multiláminas Optifocus del Siemens Mevatron 
Primus (ronda el milímetro) y a la alta sensibilidad de la medida del diodo debido a su 
función de respuesta cuasi-puntual (Létourneau et al., 2004). Para comprobar este ex-
tremo se irradió un campo de 8×12 cm2 con 50 unidades de monitor en dos conjuntos 
de 10 medidas cada uno haciendo coincidir una columna de diodos con las penumbras 
del campo. Un conjunto fue irradiado de forma sucesiva sin cambiar las posiciones de 
láminas y el otro reconfigurando las láminas entre medida y medida. Cuando no se 
cambian las posiciones de las láminas la desviación estándar relativa para los diodos de 
la penumbra es del 0.5% en las 10 medidas y del 0.9% entre dos las dos medidas que 
presentan mayor variación. Si las láminas son modificadas entre irradiaciones entonces 
la desviación estándar del conjunto es de 3.5% y la máxima entre pares de medidas es 
del 7%. Se comprueba de esta forma que la mayor resolución de los diodos permite la 
detección de pequeñas desviaciones en la posición de las láminas y por otro lado, puede 
dar lugar a desviar la atención hacia alteraciones poco significativas. 
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Figura 2. 13. Diferencia en dosis (en %) en función de la variación de fluencia para el Matrixx (*), 
el 729 (+) y el MapCHECK 2 (o). 
Por otro lado, si se analiza la variación en porcentaje de dosis para cada detector en fun-
ción del cambio de fluencia que lo origina (Figura 2.13) se observa que el MatriXX y el 
Octavius729 presentan una mayor sensibilidad ante cambios de fluencia debido a que 
presentan un mayor factor de llenado. El cambio de fluencia se calcula multiplicando el 
área donde se produce el cambio por el número de unidades monitor. 
2.2.4. Limitaciones debidas a la geometría plana de la matriz 
Los tratamientos diseñados para los pacientes generan distribuciones de dosis en volú-
menes tridimensionales. La verificación de estos tratamientos colapsando todos los 
haces según una única incidencia tiene las limitaciones ya argumentadas anteriormente 
(Sección 2.1.1). Para la verificación del tratamiento completo las matrices planas son 
alojadas en el interior de maniquíes (Figura 2.14) y se posicionan encima de la mesa de 
tratamiento. Al conjunto maniquí más matriz plana, se le efectúa previamente un estudio 
de TAC sobre el cual se recalcula la distribución de dosis del tratamiento del paciente. 
Esta distribución de dosis será la referencia respecto a la cual se comparará la medida 
obtenida en el acelerador con la matriz plana. 
Para la verificación de tratamiento completo con una matriz plana deben analizarse las 
propiedades de isotropía de los detectores. Hay dos formas de corregir esta desviación:  
Variación en fluencia (UM cm2) 
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Figura 2. 14. Maniquíes para verificación de tratamientos de MatriXX(a), MapCHECK 2 (b) y 
Octavius729 (c) 
 
Figura 2. 15. Maniquí Octavius. Versión maciza para el Tac (a) y con cavidad para el ace-
lerador (b) (Van Esch et al., 2007). 
 Calcular las desviaciones en función del ángulo y aplicar factores de corrección 
para cada incidencia. Esto es lo que ocurre en el caso del MatriXX (Boggula et 
al., 2011) y del MapCHECK 2 (Jursinic, Sharma, & Reuter, 2010). 
 Emplear un maniquí para el TAC y otro diferente para la irradiación de manera 
que las diferencias debidas a la respuesta del detector se compensen con distin-
tos espesores atravesados durante el cálculo y durante la irradiación (Van Esch, 
Clermont, Devillers, Iori, & Huyskens, 2007). Esta solución la implementa PTW 
en el maniquí OCTAVIUS II (Figura 2.15). 
La verificación del tratamiento completo con una matriz plana no interseca toda la 
fluencia proveniente del acelerador durante el tratamiento (ver Figura 2.16a). Es preciso 
repetir la irradiación cambiando la orientación del detector, por ejemplo, de coronal a 
sagital ó viceversa (Figura 2.16b) para poder incluir toda la fluencia en la verificación. 
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Figura 2. 16.a) Limitación por el hecho de medir en un plano. b) Detector colocado para medir 
plano sagital y complementar medida coronal. 
Si a este hecho se añade la necesidad de combinar medidas en varias posiciones para 
disminuir la distancia de muestreo la cantidad de tiempo invertida es excesiva y es nece-
sario buscar soluciones alternativas. 
2.3. Matrices con otras geometrías 
Como alternativa a la disposición en un único plano de los elementos de medida se han 
llevado a término dos opciones (Figura 2.17): 
 Dos planos ortogonales de detectores. 
 Detectores distribuidos de forma helicoidal en una superficie cilíndrica. 
En ambos casos el objetivo es poder medir toda la fluencia en energía emitida por el 
acelerador durante el tratamiento completo. 
2.3.1. Tipos de matrices 
En la Tabla 2.6 se muestran las características de la matriz biplanar (Delta4) y la matriz 
helicoidal (ARCCHECK). En la actualidad ha salido una nueva versión del Delta4 cono-
cida como Delta4 Phantom+ pero los avances implementados en la misma no afectan a 
la presente discusión. 
La configuración geométrica de cada detector es la siguiente: 
 Delta4: Cilindro de diámetro 22 cm en cuyo interior están dispuestas ortogonal-
mente dos matrices planas de detectores. Aunque los planos pueden orientarse 
de forma sagital y coronal, normalmente se emplean rotados +50º y -40º respec-
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Tabla 2. 6. Características de la matriz biplanar y en hélice. 
Matriz Detector Nº Vol (mm3) Muestreo (mm) Campo (mm2) 
Delta4 (Scandidos) Diodo tipo p 1069 1(߶)×0.05* 10/5 200×200 
ARCCHECK(Sun Nuclear) Diodo tipo n 1386 0.8×0.8×0.03 10 210×210 
*Los diodos del Delta4 presentan forma de disco. 
**La distancia de muestreo de 5 mm corresponde a la zona central de 60×60 mm2. 
 
 
Figura 2. 17. a) Distribución biplanar (Delta4) y b) distribución cilíndrica (ARCCHECK). 
 
to al plano sagital. Esta colocación permite que si se rota el detector 180º los 
planos varíen su orientación respecto a la incidencia de los haces en 10º. Ambos 
planos presentan la misma distribución: el campo central de 60×60 mm2 tiene 
una distancia de muestreo de 5 mm. El resto de la superficie hasta abarcar 
200×200 mm2 tiene una distancia de muestreo de 10 mm.  
 ARCCHECK: Corona circular de 26.6 cm y 15.1 cm de diámetros externo e in-
terno respectivamente. En su interior se encuentra un matriz helicoidal de diodos 
de 21 cm de diámetro y 1 cm de paso de hélice. La distancia entre dos diodos 
consecutivos es de 1 cm. 
La verificación de tratamientos completos con estas matrices tienen particularidades que 
convienen reseñar. 
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Figura 2. 18. Perspectiva de las matrices de diodos del detector Delta4 desde el punto de vista del 
haz durante la medida de un segmento a 270º (izquierda) y a 50º (derecha).    
2.3.2. Verificación 2D con el Delta4 
La verificación en dos dimensiones del Delta4 se lleva a cabo comparando las medidas 
en los dos planos con la distribución de dosis planificada. Durante la medida el detector 
se coloca encima de la mesa. Es interesante subrayar que el isocentro no es preciso que 
esté localizado en el centro del mismo y sólo se requiere que la colocación del cilindro 
sea paralela al eje de rotación del brazo. Para aumentar la relación señal/ruido el equipo 
sólo registra medida durante la duración del pulso del acelerador estando la mayor parte 
del tiempo a la espera. El Delta4 precisa de un inclinómetro que indique en todo mo-
mento el ángulo del brazo. Los factores de corrección que proporcionan la dosis medida 
por el diodo tienen en cuenta el ángulo de incidencia del haz y la posición del diodo a lo 
largo del eje longitudinal del maniquí (Feygelman, Forster, Opp, & Nilsson, 2009). Es 
posible rotar la mesa hasta un ángulo de ±30º durante la verificación del tratamiento. 
La disposición de los puntos de medida en dos planos ortogonales conlleva que la dis-
tribución de diodos desde la perspectiva del haz varíe notablemente, dando lugar a dife-
rentes características de resolución en función de la dirección de incidencia (Figura 
2.18). 
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El análisis de las dosis medidas en los diodos se basa en la utilización del índice Gamma 
del conjunto de diodos respecto a la distribución de dosis calculada por el planificador. 
Es posible combinar medidas con posiciones del detector desplazadas en longitudinal 
(2.5 mm o 5 mm) para disminuir la distancia de muestreo según esa dirección. 
2.3.3. Verificación 2D con el ARCHECK 
Para la medida experimental en la superficie helicoidal se coloca la matriz encima de la 
mesa del acelerador con el isocentro en el centro de la hélice y el eje de la corona coin-
cidente con el eje de giro del brazo. No necesita inclinómetro que indique el ángulo del 
brazo pues lo determina a partir de los diodos de entrada y salida (inclinómetro virtual). 
La medida obtenida por cada diodo es convertida a dosis aplicando un factor que de-
pende de la dirección de incidencia del haz y de la posición del diodo respecto al isocen-
tro en ambos casos (Létourneau, Publicover, Kozelka, Moseley, & Jaffray, 2009). Los 
tratamientos deben verificarse sin rotar la mesa. 
La utilización de una matriz helicoidal para la verificación presenta las siguientes carac-
terísticas: 
 Desde la perspectiva del haz la densidad de detectores presenta poca variación. 
 Si el tamaño de campo no es grande el ángulo de incidencia en los diferentes de-
tectores está próximo a la perpendicularidad. 
 La existencia de diodos a la entrada y salida del haz dispuestos en hélice mejora 
la resolución del conjunto. 
 El volumen de tratamiento normalmente estará situado dentro de la hélice. No 
hay detectores dentro del volumen. 
 Si los campos no son muy grandes toda la fluencia del acelerador atravesará al-
guna parte de la matriz con lo cual se tendrá medida de todo el tratamiento. 
Para el análisis de la medida en comparación con la distribución de dosis del planifica-
dor se emplea el índice Gamma. Debido a que el volumen de tratamiento no está conte-
nido dentro de la matriz la dosis de referencia para la Gamma global debe ser la dosis 
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Figura 2. 19. Disposición espacial de los diodos del ARCHECK en un plano y distribución de dosis 
obtenida correspondientes a la composición de dos medidas desplazadas 5 mm en longitudinal y 
rotadas entre sí la mitad del ángulo de separación de dos diodos. 
máxima registrada en la superficie, lo cual supone una tolerancia en dosis mayor frente 
al uso de la dosis de prescripción. La distancia de muestreo entre diodos si se extiende 
la superficie helicoidal es de 10 mm. Existe la posibilidad de mover 5 mm en longitudi-
nal el equipo y rotarlo el ángulo correspondiente a la mitad entre dos diodos consecuti-
vos. De esta forma la distancia de muestreo haciendo dos medidas consecutivas (con y 
sin desplazamiento) es de 7.1 mm (ver Figura 2.19). 
La utilización de cualquiera de estas dos opciones permite reducir los tiempos necesa-
rios para la verificación de los tratamientos frente al uso de matrices en un plano. 
2.4. Verificación de tratamiento en tres dimensiones 
La comparación a partir de los índices Gamma es una valoración cuantitativa de la simi-
litud entre dos distribuciones de dosis. Como tal, no tiene en cuenta parámetros clínicos 
relacionados con el tratamiento del paciente que se está verificando. Los trabajos de 
Nelms y colaboradores han mostrado una falta de correlación entre valores de Gamma 
mayor que uno y parámetros clínicos importantes como alteraciones en el histograma de 
dosis volumen, la probabilidad de control tumoral y la probabilidad de complicación en 
órganos/tejidos sanos (falsos positivos). También, errores importantes en los menciona-
dos parámetros pueden no ser detectados con la comparación Gamma (falsos negativos) 
(Carrasco et al., 2012; Cozzolino et al., 2014; Nelms et al., 2013; Nelms, Zhen, & 
Tomé, 2011; Visser et al., 2014). 
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La comparación de la medida con la dosis planificada en términos de histogramas dosis-
volumen implica conocer la distribución de dosis en tres dimensiones derivada de la 
medida. Si se aplica esto a las matrices es preciso reconstruir dicha distribución de dosis 
a partir de la medida realizada. Se puede hacer de tres formas diferentes: 
 Cálculo de dosis corregida a partir de medida de fluencias.  
 Proyección de dosis en un cilindro a partir de rendimientos en profundidad.  
 Perturbación de dosis a partir de variaciones registradas para cada incidencia.  
En cualquiera de los métodos que se aplique es preciso registrar de forma individualiza-
da segmentos, puntos de control (término empleado para describir los puntos en que se 
ha dividido un tratamiento mediante arcoterapia) o incidencias para posteriormente re-
construir la distribución de dosis tridimensional. 
A continuación, se expone el procedimiento de verificación en tres dimensiones que 
plantean las distintas matrices. 
2.4.1. Matrices planas 
Los métodos de verificación en tres dimensiones asociados a las diferentes matrices son: 
 COMPASS: MatriXXEvolution y MatriXXFFF 
 Octavius4d: Octavius729, Octavius1500 y OctaviusSRS1000 
 3DVH: MapCHECK 2 
2.4.1.1 COMPASS 
Para poder utilizar COMPASS con MatriXX se coloca éste en un accesorio solidario al 
acelerador de forma que la matriz está perpendicular en todo momento al eje del haz. 
Dependiendo del accesorio la distancia puede ser 762 mm o 1000 mm. La primera de 
las dos es la recomendada por fábrica.  
Al ir solidario a la cabeza, el sistema permite la verificación de planes con cualquier 
giro de mesa pues su posición no le afecta. Tampoco es sensible a los giros de colima-
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Figura 2.20. Fluencia calculada por el programa COMPASS (izquierda) frente a fluencia medida 
con el MatriXX (derecha). 
dor pues gira solidario con él. No están permitidos desplazamientos de la matriz para 
mejorar el muestreo. 
El programa COMPASS dispone de un motor interno de cálculo de distribuciones de 
dosis basado en el algoritmo de convolución/superposición de conos colapsados 
(Ahnesjö, 1989). Una vez modelado el acelerador se puede reconstruir la dosis corres-
pondiente al plan de tratamiento sobre el volumen que se quiera, un maniquí o el mismo 
estudio de TAC del paciente.  
No se puede emplear directamente la fluencia determinada a partir de las medidas debi-
do a la baja resolución de la matriz (ver Figura 2.20). Para obtener una alta resolución 
en la distribución de dosis en tres dimensiones lo que se hace es modificar la fluencia 
predicha (߰࢖) por COMPASS a partir de las medidas de las cámaras (Godart, Korevaar, 
Visser, Wauben, & Van’t Veld, 2011). Los pasos a seguir para la reconstrucción de la 
fluencia son: 
 Cálculo de la respuesta del detector (ܴ௣) mediante la convolución por la función 
de respuesta de la cámara (ࢌ࢏): 
 ࡾ࢖ = ෍ ࡾ࢖,࢏
ࡺ
࢏ୀ૚
= ෍ ࢌ࢏(࢞, ࢟)⨂࣒࢖
ࡺ
࢏ୀ૚
 (2.10) 
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 Cálculo de la desviación (ܴ௜) para cada una de las N cámaras a partir de la medi-
da de la matriz en cada cámara (ܴ௠,௜): 
 ࡾ࢏ = ࡲࢋ࢙ࢉࢇ࢒ࢇࡾ࢖,࢏ − ࡾ࢓,࢏ (2. 11) 
 La fluencia reconstruida para cada segmento se obtiene a partir de la fluencia 
predicha reescalada y corregida por las desviaciones de cada cámara. 
 ࣒࢘ࢋࢉ࢕࢔࢙࢚࢛࢘࢏ࢊࢇ = ࡲࢋ࢙ࢉࢇ࢒ࢇ࣒࢖ + ෍ ࡾ࢏ · ࢑࣒࢏(࢞, ࢟)
ࡺ
࢏ୀ૚
 (2. 12) 
El factor de escala ܨ௘௦௖௔௟௔ se determina a partir de la relación entre la fluencia medida y 
la fluencia predicha para la matriz. La corrección en fluencia se hace mediante el pro-
ducto de la desviación de cada cámara (ܴ௜) por el kérnel de corrección que se obtiene a 
partir de la deconvolución de la función de respuesta de la cámara.  
La distribución de dosis calculada por COMPASS a partir de esta fluencia reconstruida 
se puede comparar utilizando histogramas dosis volumen con la distribución de dosis 
del planificador (Visser et al., 2014). Las heterogeneidades presentes en el paciente se 
tienen en cuenta en el proceso de cálculo. 
2.4.1.2 Octavius 4d 
Esta solución se puede aplicar con las matrices Octavius729, Octavius1500 y Octa-
viusSRS1000. La matriz se coloca dentro de un maniquí cilíndrico cuyo eje es paralelo 
al eje del brazo del acelerador y su centro coincide con el isocentro. El maniquí rota de 
manera síncrona con el brazo, gracias a las indicaciones de un inclinómetro, de manera 
que el detector siempre se encuentra perpendicular al haz. El maniquí se encuentra en-
cima de la mesa y ésta debe mantenerse a cero grados, no se contempla su rotación.  
El sistema adquiere de forma regular cada 200 ms registrando en cada instante la posi-
ción del brazo. Para cada adquisición del detector el sistema calcula la distribución de 
dosis dentro del cilindro. Lo efectúa empleando medidas de rendimiento en profundidad 
previamente introducidas en el programa para diferentes tamaños de campo (Stathakis, 
Myers, Esquivel, Mavroidis, & Papanikolaou, 2013). A lo largo de la línea que une cada 
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Figura 2.21. Reconstrucción tridimensional de tratamiento en localización de cabeza y cuello. A la 
izquierda se muestra cálculo de dosis de planificador y a la derecha dosis reconstruida a partir de 
las medidas del detector Octavius1500 sin desplazamiento para aumentar el muestreo. 
cámara con la fuente se calculan las dosis a partir del valor medido por la cámara, el 
rendimiento en profundidad y correcciones en función de la distancia al eje central (con 
filtro aplanador (Tailor, Tello, Schroy, Vossler, & Hanson, 1998) y sin filtro aplanador 
(Georg et al., 2010). Los resultados obtenidos son interpolados en todo el volumen del 
cilindro abarcado por las cámaras (cilindro completo-3cm para Octavius729 y Octa-
vius1500 y cilindro de 11cm de diámetro para OctaviusSRS1000). Al terminar de medir 
el programa integra el resultado correspondiente a todas las adquisiciones permitiendo 
obtener la dosis final en el cilindro. 
Para trasladar el resultado al paciente el procedimiento es equivalente teniendo en cuen-
ta la diferente profundidad efectiva para cada dirección, en función de las densidades 
electrónicas atravesadas, tanto para la localización del detector como del punto de 
cálculo. 
Para el análisis el sistema emplea la comparación mediante índice Gamma entre la dosis 
planificada y la dosis medida y los histogramas dosis volumen. La dosis planificada no 
es convolucionada por la función de respuesta del detector (Figura 2.21). Esto implica, 
por un lado, un porcentaje menor de puntos con índice Gamma menor que uno debido al 
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defecto de volumen finito del detector, lo cual no está asociado a ningún problema del 
tratamiento que se verifica, y por otro lado, que la visualización de los perfiles calcula-
dos frente a los medidos no permite discernir la presencia de errores al estar enmascara-
dos por las alteraciones producidas por la cámara. Esto es más importante en el caso del 
Octavius729 que presenta el volumen de cámara más grande, pero sigue siendo aprecia-
ble con el detector Octavius1500 y resulta despreciable en el detector Octa-
viusSRS1000. 
Otra cuestión a tener en cuenta, es que el sistema interpola los resultados obtenidos en-
tre las diferentes cámaras para cada adquisición. El déficit de muestreo que presenta el 
Octavius729 y en menor medida el Octavius1500 (ver Figura 2.21) contribuye también 
a una alteración del resultado que afecta, por tanto, a los resultados de la comparación 
Gamma y a la visualización de los perfiles. El Octavius1500 permite reducir este pro-
blema combinando dos medidas desplazadas 5 mm de manera que se obtiene una dis-
tancia de muestreo de 5 mm y un factor de llenado del 100%. 
En cuanto a la verificación del tratamiento sobre el TAC del paciente, a los problemas 
citados previamente hay que añadir que la simplicidad del algoritmo desarrollado trae 
como consecuencia desviaciones en los histogramas dosis volumen que no se corres-
ponden con un problema real en el acelerador. En particular cuando se considera la pre-
sencia de heterogeneidades.  
2.4.1.3 3DVH  
El MapCHECK 2 se puede utilizar acoplándolo mediante un accesorio al colimador ó 
dejándolo encima de la mesa y forzando todos los giros de brazo a 0º. En cualquiera de 
los casos los detectores están en el plano de isocentro. 
El procedimiento consiste en la verificación incidencia a incidencia del tratamiento. 
Para cada una de ellas se determinan las diferencias con el cálculo efectuado por el pla-
nificador. Los valores correspondientes a puntos situados entre diodos son interpolados 
por un procedimiento que recibe el nombre de “Smarterpolation”. Este método utiliza la 
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información del planificador de forma que la zona entre dos puntos de medida presente 
los mismos gradientes que en la planificación. 
Las diferencias registradas para cada haz son retroproyectadas a la distribución de dosis 
calculada por el planificador mediante un algoritmo conocido como “Perturbación de 
Dosis Planificada” (PDP) (Carrasco et al., 2012). Este algoritmo, a partir de un modelo 
físico (que depende del tipo de acelerador, de la energía, y del tipo de MLC), del plan de 
tratamiento y de las diferencias obtenidas en la medida de cada incidencia, construye un 
mapa de perturbaciones en el volumen del paciente que aplicado a la distribución de 
dosis del planificador genera la distribución de dosis en el paciente, y refleja las desvia-
ciones detectadas en la verificación (Zhen, Nelms, & Tomé, 2011). 
La distribución de dosis así reconstruida presenta una alta resolución a pesar de que las 
medidas presentan baja resolución debido a la distancia de muestreo (7.1 mm). La posi-
bilidad de utilizar medidas combinadas para disminuir a 5 mm la distancia de muestreo 
no está contemplada. Por último, en este procedimiento la responsabilidad del cálculo 
de dosis en presencia de heterogeneidades recae exclusivamente en la aportación del 
planificador a la distribución original. 
2.4.2. Matrices con otras geometrías 
Tanto el Delta4 como el ARCCHECK permiten el cálculo de la distribución de dosis en 
tres dimensiones. El Delta4 a partir del programa Delta4DVH y el ARCCHECK a partir de 
una variante del 3DVH. En ambos casos se emplea la medida experimental utilizada 
para la verificación en dos dimensiones. Delta4 permite utilizar en tres dimensiones una 
medida combinada con menor distancia de muestreo pero ARCCHECK no. 
2.4.2.1 Delta4DVH 
Durante el proceso de medida se asocia la información recogida para cada pulso a los 
diferentes haces y puntos de control del plan previamente introducidos. Para la recons-
trucción de la dosis se emplean dos métodos diferentes en función de si la distribución 
de dosis del tratamiento se hace sobre el cilindro del maniquí o sobre el TAC del pa-
ciente. Si la reconstrucción se efectúa sobre el maniquí el procedimiento consiste en 
Dosimetría y verificación de tratamientos en radioterapia 
 
70 
subdividir cada haz (o punto de control si es un tratamiento de VMAT) en un conjunto 
de microhaces que pasan por los diodos. La dosis calculada por el planificador es rees-
calada por el valor del diodo a lo largo del microhaz. La suma para cada punto de las 
contribuciones de todos los haces proporciona la distribución de dosis 3D en el maniquí 
(Sadagopan et al., 2009). 
Para obtener la distribución de dosis en el paciente el proceso consta de dos partes: 
 Determinación de la fluencia en energía incidente en el detector a través de op-
timización iterativa que proporcione la mejor correspondencia posible en todos 
los diodos entre la dosis medida y la dosis calculada, utilizando para ello el algo-
ritmo de “pencil-beam” (Ahnesjö, 1992). 
 Cálculo de dosis sobre el CT del paciente a partir de la fluencia en energía obte-
nida en el paso anterior. Se emplea para ello el algoritmo de “pencil-beam”.  
La baja resolución debida a la distancia de muestreo de 1 cm fuera de la zona central de 
60×60 mm2 se puede paliar en parte a partir del uso de medidas combinadas con des-
plazamientos de 5 mm ó de 2.5 mm. Por otro lado, dependiendo de la dirección de inci-
dencia del haz la densidad de detectores varía. 
Por último, el cálculo en presencia de heterogeneidades dentro del volumen del paciente 
emplea el algoritmo de “pencil-beam” que no modela adecuadamente la distribución de 
electrones secundarios en medios de diferente densidad (Krieger & Sauer, 2005), lo cual 
puede conducir a errores en la verificación de los tratamientos. 
2.4.2.2 3DVH  
ARCCHECK adquiere datos cada 50 ms. En cada adquisición almacena el ángulo del 
brazo. A partir de estas adquisiciones permite reconstruir la distribución de dosis en el 
volumen del paciente mediante una variante del programa 3DVH. En este caso el algo-
ritmo de perturbación de dosis recibe el nombre de Perturbación de Dosis Planificada 
con ARCHECK, ACPDP, (Nelms, Opp, Robinson, & Wolf, 2012). El primer paso con-
siste en sincronizar la información contenida en el plan de tratamiento con las adquisi-
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ciones efectuadas cada 50 ms. A continuación, para cada segmento o punto de control se 
calcula la distribución de dosis relativa correspondiente a un impulso de fluencia en 
energía empleando un modelo que tiene en cuenta el tipo de acelerador, el multiláminas 
y la energía. Para convertir a dosis absoluta la distribución de dosis correspondiente a 
cada punto de control se escala ésta última en función de la medida de los diodos. Los 
diodos empleados son los diodos seleccionados tanto a la entrada como a la salida. Los 
criterios de selección son: 
 La dosis del diodo debe ser mayor que el 80% de la dosis máxima registrada a la 
entrada para los diodos de entrada o a la salida para los diodos de salida. 
 El diodo no está en un área donde el cambio en fluencia relativa es mayor que el 
10% en 4 mm proyectado en isocentro. 
A partir de los diodos a la entrada y a la salida se definen factores de escala que pueden 
variar al atravesar el volumen entre uno y otro. La suma de las dosis absolutas corres-
pondientes a todos los puntos de control proporciona la distribución de dosis dentro del 
volumen definido por la hélice. Habiendo partido de una medida de baja resolución se 
obtiene una distribución de dosis de alta resolución con vóxeles de lado 2 mm.  
Con el MapCHECK 2 y el 3DVH se construye un mapa de perturbaciones dentro del 
volumen del paciente que modifica la distribución calculada por el planificador. Con el 
ARCHECK y el 3DVH el procedimiento se basa en que si se conoce las diferencias en 
dosis absolutas dentro de la hélice y éstas son razonables (~10% o menor) entonces 
resultan muy próximas a las que tendrían lugar dentro del volumen del paciente a pesar 
de su tamaño y de su forma.  
El cálculo de la distribución de dosis corregida dentro del paciente se realiza multipli-
cando la dosis del planificador en cada punto por un factor de corrección. Este factor se 
obtiene como la relación entre la dosis reconstruida a partir de las medidas dentro del 
ARCHECK y la calculada por el planificador para ese mismo volumen en cada punto 
(Nelms et al., 2012). En base a la descripción del procedimiento la presencia de hetero-
geneidades depende exclusivamente del cálculo previo realizado por el planificador. 
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2.5. Conclusiones 
La creación de detectores para verificación de tratamientos de pacientes que abarquen 
un área o volumen extensos a partir de elementos independientes, está restringida por el 
tipo de elemento seleccionado y un número limitado de recursos. La medida de distribu-
ciones de dosis requiere una alta resolución, lo cual implica una función de respuesta lo 
más puntual posible unida a una distancia de muestreo reducido. Ante la necesidad de 
buscar un compromiso se debe valorar el factor de llenado que proporciona la matriz 
pues incide directamente en la posibilidad de detectar errores. 
Los dispositivos basados en cámaras de ionización líquidas en los que se centrarán los 
capítulos posteriores presentan un adecuado balance entre resolución espacial (del orden 
del mm) y factor de llenado (pudiendo llegar al 100%) para una correcta verificación de 
tratamientos radioterápicos. 
La verificación basada en dosimetría plana e intercomparación Gamma no es ideal. Se 
ha demostrado que criterios basados en un porcentaje de puntos que presentan un índice 
menor que uno pueden conducir a decisiones erróneas. Un método alternativo consiste 
en la verificación de la distribución de dosis tridimensional, reconstruida a partir de me-
didas experimentales de un modo similar a la reconstrucción de imágenes médicas. 
Existen varios métodos que permiten reconstruir la dosis en el volumen del paciente. En 
todos los casos es necesaria una distribución de dosis de alta resolución. Todas las solu-
ciones planteadas hasta el momento emplean información del planificador (o sistema 
alternativo en el caso de COMPASS) para conseguir esta matriz de alta resolución ex-
cepto la solución OCTAVIUS 4D. En este caso si la matriz sobre la que se aplica pre-
senta una baja resolución (como ocurre con el Octavius729 y en menor medida con el 
Octavius1500) la perturbación de la medida por el detector dificultará el análisis de la 
verificación del tratamiento. 
Los métodos de dosimetría 3D, necesitando medidas experimentales para la reconstruc-
ción de la distribución de dosis, son también sensibles a las limitaciones de los detecto-
res usados. Aunque en esta tesis no nos hemos centrado en esta nueva metodología de 
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verificación, el desarrollo de detectores con alta resolución espacial y factor de llenado 
puede presentar importantes ventajas a la hora de implementar algoritmos de dosimetría 
3D. 
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Capítulo 3 
Prototipos basados
 en cámaras de
 ionización líquidas
 
En la introducción se describieron las propiedades principales de los diferentes detecto-
res activos empleados para la medida de dosis en un punto. En el capítulo 2, a partir del 
análisis de las matrices disponibles comercialmente, se expone la necesidad de utilizar 
matrices de alta resolución que permitan reconstruir con detalle las complejas distribu-
ciones de dosis que se emplean actualmente. Esta alta resolución requiere tamaños de 
detector reducidos y distancias de muestreo por debajo de los tres milímetros.  
En este sentido, las cámaras de ionización de gas, avaladas por una gran experiencia y 
fiabilidad, presentan como principal limitación su baja sensibilidad. Debido a esto los 
volúmenes mínimos empleados rondan los 32 mm3 (MatriXXFFF). Los diodos, en cam-
bio, son inmejorables en cuanto a sensibilidad se refiere permitiendo elementos de de-
tección claramente inferiores al mm3. Sin embargo, la tecnología actual no permite crear 
matrices de diodos con factores de llenado altos, que como se observó en el capítulo 2 
supone una limitación. El diodo, además, al estar basado en silicio presenta importantes 
dependencias energéticas que deben ser tenidas en cuenta. El diamante presenta en cier-
to modo pros/contras similares a los diodos, pero además el uso de diamantes naturales 
resulta muy caro y poco homogéneo, y la síntesis de diamantes sintéticos homogéneos 
es complicada y dominada por pocos grupos. 
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La alternativa de emplear cámaras líquidas de ionización basadas en líquidos no polares 
permite obtener volúmenes de detección inferiores al mm3 (González-Castaño et al., 
2011) con una reducida dependencia energética y una densidad próxima a la del agua 
(0.69 g/cm3 en el caso del isooctano frente a 1.2·10-3 g/cm3 del aire en condiciones am-
bientales ó 2.33 g/cm3 para el silicio). Otro factor a tener en cuenta es la conjugación de 
los objetivos que se persiguen en el producto final con las técnicas de fabricación que se 
pueden emplear. En este sentido, la tecnología de cámaras de ionización líquida, por su 
sensibilidad y densidad, permite construir matrices con un factor de llenado del 100% 
de manera que no es posible que se produzca una desviación entre la dosis medida y la 
calculada sin que sea detectada. 
La construcción de una matriz líquida con un número elevado de elementos ha requeri-
do pasar primero por una serie de pasos previos. En primer lugar, se fabricó una matriz 
lineal de 128 elementos (Pardo et al., 2005), después se construyó un prototipo de ma-
triz rectangular con el mismo número de cámaras ordenadas en 16 filas y 8 columnas 
(Brualla-González et al., 2012) y finalmente se llega a la fabricación de una matriz con 
2041 cámaras líquidas (que denominaremos 2KLIC). En este capítulo se describen cada 
uno de los prototipos citados. En el capítulo siguiente se abordará su caracterización y 
aplicación clínica. 
Como medio activo hemos usado isooctano no ultrapurificado de la marca Merk, cali-
dad espectroscópica Uvasol, con 99.8% de pureza. Existen otros líquidos no-polares de 
interés para la dosimetría en radioterapia, como el tetrametilsilano, pero el isooctano 
presenta las mejores características para este uso (Gago-Arias et al., 2015).  
Todos los dispositivos construidos se basan en la tecnología de tarjeta de circuito impre-
so (PCB). Dos tarjetas de circuito impreso rodean una lámina de líquido no polar. Una 
de las tarjetas, más sencilla, actúa como plano de alta tensión. La otra, de diseño más 
complejo, contiene múltiples capas, incluyendo una capa superior segmentada para ob-
tener la geometría buscada del detector, y planos de pistas interiores que llevan la señal 
recogida hasta la electrónica de lectura. La integridad de la lámina de líquido está garan-
tizada por un espaciador, construido en un material inerte para evitar la contaminación
  
 
del líquido. En 
to de la lámina de líquido, es de 0.5 mm.
Otro elemento común a todos los diseños es el uso de la electrónica de lectura XDAS 
(SensTech Ltd, UK), basada en el ASIC (circuito integrado
Xchip desarrollado por CCLRC (“Council for the Central Laboratory of the Research 
Councils”).
dad, adecuado para la medida de pequeñas cargas como las 
ciones. El tiempo de integración puede ajustarse entre 0.01 ms y 50 ms (versiones más 
modernas) o 500 ms (versiones más antiguas). Su sensibilidad también puede ajustarse 
(2 niveles en las tarjetas más antiguas, 8 niveles en las m
típica utilizada es de aproximadamente 4000 cuentas de ADC por pC, y el rango din
mico del dispositivo es de 65536 cuentas de ADC (16 bits). E
reinicio 
todos los prototipos construidos el espesor de este espaciador, y por ta
 Se trata de un sistema electrónico de alta sensibilidad, linealidad y estabil
después de cada adquisición es despreciable para nu
Figura 3. 
Tabla 3. 1
 
Período de integración
Sub-muestras
Razón señal ruido
Velocidad de lectura
No linealidad
Conversión A/D
Salida de datos
Dimensiones 
1. a) Tarjeta XDAS
. Especificaciones tarjeta XDAS
XDAS
 0.01 ms a 0.5 s
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 14 bit
 16 bit
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Figura 3. 2. Diagrama de flujo del programa de control/adquisición. 
sistema es modular. Cada tarjeta XDAS tiene 128 canales de lectura y se pueden conec-
tar hasta 63 tarjetas en serie, proporcionando un máximo de 8064 canales de lectura. Las 
principales características del sistema XDAS se muestran en la Tabla 3.1. La Figura 3.1 
muestra los dos tipos de tarjetas XDAS usadas en estos prototipos. 
El conjunto de tarjetas es controlado por una tarjeta procesadora, y la comunicación con 
el sistema (entrada/salida de datos) se realiza a través de una tarjeta Ethernet. La entra-
da/salida de datos es por tanto vía Ethernet, y va conectada a un ordenador a través del 
cual se realiza el control del sistema y la adquisición de datos (en los modelos más mo-
dernos, en las versiones más antiguas se usaban los puertos serie y paralelo). 
El software de control/adquisición de los dispositivos se ha desarrollado siempre en 
LabView (National Instruments, USA). LabView permite un fácil manejo de entra-
da/salida de datos, y una implementación sencilla de elementos gráficos. En la Figura 
3.2 se muestra un esquema sencillo del diagrama de flujo del programa de con-
Prototipos basados en cámaras de ionización líquidas 
 
 
 
79
 
Figura 3. 3. Programa de control y adquisición de datos. 1.- Selección parámetros, 2.- Visor medida 
2D, 3.- Visor perfiles, 4.- Control acción y archivado, 5.- Registro de secuencia de segmentos.  
trol/adquisición. Las partes básicas del software incluyen la definición de los parámetros 
de operación, la adquisición de datos, sustracción de nivel de base (pedestal), reordena-
ción de datos en base a la geometría del detector (mapeado), y la visualización y salvado 
de la señal instantánea, promedio y suma. Otras rutinas más avanzadas, específicamente 
diseñadas para determinas adquisiciones (como por ejemplo la detección automática y 
salvado individual de los segmentos individuales que conforman un campo de IMRT) 
1 
2 
3 
4 
5 
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Figura 3. 4. Sección transversal de la matriz lineal. 
también están incluidas en este software. La Figura 3.3 muestra una imagen a modo de 
ejemplo de la interfaz gráfica del software de control/adquisición. Además, el software 
puede compilarse para crear una aplicación independiente que puede ser usada en otros 
equipos que no dispongan de LabView.  
3.1. Matriz lineal de 128 elementos 
La matriz lineal consta de 128 cámaras líquidas de ionización (píxeles), dispuestas a lo 
largo de una línea. Cada píxel tiene un área de 1.7×1.7 mm2, y no hay áreas muertas 
entre píxeles: la matriz cubre por tanto una longitud de 21.76 cm. Su funcionalidad es la 
adquisición con alta resolución espacial de perfiles de campos de radioterapia, en línea 
con la aplicación de otros sistemas desarrollados (Martens, De Wagter, & De Neve, 
2001).  
Presentaremos aquí en detalle la estructura de este dispositivo, pues comparte muchas 
similitudes con la matrices 2D. La matriz se construye con dos tarjetas de circuito im-
preso. La PCB superior, de 0.8 mm de grosor, contiene el plano de alta tensión. Éste, de 
10-15 m de grosor, es de Cu+Ni+Au y está conectado al alto voltaje. El oro, la capa 
más externa, es el que está en contacto con el líquido debido a que no presenta oxida-
ción, la cual podría contaminar el líquido. Sus dimensiones, 250×15 mm2, son más 
grandes que el área sensible para garantizar la uniformidad del campo eléctrico en el 
volumen activo (Figura 3.4). 
La tarjeta inferior consta de 4 capas (Figura 3.5). La capa anterior de esta tarjeta contie-
ne un electrodo subdividido en 128 segmentos que constituyen el ánodo. También están 
Plano de alto voltaje 
Espaciador PEEK 
Ni+Au+Cu electrodo 
Anillo de guarda 
PCB 3 mm 
PCB 0.8 mm 
Isooctano 0.5 mm 
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Figura 3. 5. Estructura de la matriz lineal de 128 píxeles. PCB superior con plano de alto voltaje, 
espaciador y PCB inferior de 4 capas con electrodo segmentado en 128 píxeles. 
 
Figura 3. 6. Matriz lineal con la fuente de alimentación. 
hechos de Cu+Ni+Au. Cada elemento tiene un área de 1.5×1.5 mm2 y constituye una 
cámara de ionización líquida. Alrededor se dispone un anillo de guarda polarizado a 
+2V para evitar corrientes de fuga y contribuir a la homogeneidad del campo eléctrico 
en el volumen de colección. La distancia de centro a centro entre cámaras consecutivas 
es de 1.7 mm resultando un longitud efectiva correspondiente a los 128 elementos de 
21.76 cm. Las dos capas interiores contienen pistas de cobre por las cuales se transmite 
Plano de deriva 
Espaciado 
Electrodos de la matriz 
Anillo de guarda 
PCB multicapa 
Plano de apantallamiento 
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Figura 3. 7. Matriz plana de 128 elementos. 
la carga eléctrica debida a la ionización producida en la matriz (64 pistas en cada cara) 
hasta la electrónica de lectura situada en un extremo de la matriz. En la capa posterior se 
han depositado 35 m de cobre para apantallar las pistas frente a interferencias de cam-
pos electromagnéticos externos. 
Entre las dos PCB’s se coloca un espaciador de poliéter éter cetona (“PEEK”). La dis-
tancia de separación es de 0.5 mm con lo cual el volumen nominal resultante de las 
cámaras es de 1.4 mm3. En la parte central donde están los electrodos el espaciador está 
hueco (Figura 3.4) y es ahí donde se aloja el isooctano. 
Para el pegado de las diferentes partes se emplea Araldite, una resina no conductora 
resistente a la interacción química con el líquido y a la radiación.  
La tarjeta electrónica de lectura se aloja en una caja metálica en un extremo del detector 
que la protege de ruido electromagnético externo y de la radiación externa, tal y como 
se observa en la Figura 3.6. El modulo de alta tensión, y la fuente de alimentación se 
alojan en una caja metálica separada del detector. El alto voltaje y las fuentes de alimen-
tación son transmitidos mediante dos cables al detector (Figura 3.6). 
3.2. Matriz plana de 128 elementos 
Ésta matriz 2D constituye un prototipo a escala de matriz de alta resolución diseñada 
para la medida de tratamientos con campos pequeños, particularmente en radiocirugía. 
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Consiste en dos tarjetas de circuito impreso, siendo el espesor de la tarjeta superior de 
0.15 mm y de 0.47 mm el de la tarjeta inferior. Han sido fabricadas a partir de fibra de 
vidrio con resina epoxi. Están separadas entre sí por un espaciador de grosor 0.5 mm 
hecho a partir de G10. La tarjeta superior contiene al plano de alto voltaje y la tarjeta 
inferior es una tarjeta multicapa que contiene al ánodo segmentado en 128 píxeles de 
1.8×1.8 mm2 siendo la distancia entre centros de 2 mm. El área efectiva de cada píxel 
es por tanto de 2×2 mm2 y los píxeles están organizados en 8 filas x 16 columnas (Figu-
ra 3.7) resultando un área efectiva total de 3.2×1.6 cm2. 
 El detector se encuentra embutido entre dos planchas de 5 mm de polimetilmetacrilato 
que dotan al conjunto de rigidez mecánica. La tarjeta electrónica de lectura se encuentra 
en una caja situada en el extremo del detector que la protege de interferencias y radia-
ción dispersa. La señal que genera es transmitida al ordenador mediante un cable de 
Ethernet. El alto voltaje y las tensiones de alimentación son suministrados por un módu-
lo localizado en una caja metálica aparte que se conecta mediante un cable de alta ten-
sión y otro de baja al detector (Figura 3.8). 
 
 
Figura 3. 8. Matriz plana con su fuente de alimentación. 
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Figura 3. 9. Vista general de la matriz plana 2KLIC. 
3.3. Matriz plana de 2041 elementos: 2KLIC 
Esta matriz ha sido concebida para la verificación de tratamientos de pacientes y para 
medidas en radioterapia con alta resolución. El objetivo para su diseño ha sido propor-
cionar la distancia de muestreo requerida para reproducir con fiabilidad los tratamientos 
de pacientes, incluidos los más exigentes, y proporcionar un factor de llenado del 100%. 
La matriz contiene 2041 cámaras líquidas, el número de elementos más alto empleado 
hasta la fecha en matrices de verificación de tratamientos de pacientes. Las Figuras 3.9 
y 3.10 muestran una foto y el diseño del dispositivo respectivamente. 
La matriz presenta una geometría plana, y se construye nuevamente a partir de dos tarje-
tas de circuito impreso que se hayan separadas por un espaciador de 0.5 mm de espesor, 
en cuyas cavidades se introduce el isooctano. Las PCBs se rodean de dos planchas de 1 
cm de agua sólida RW3 para proporcionar rigidez mecánica y evitar la deformación del 
espaciado entre los electrodos. 
La tarjeta superior contiene el plano de alto voltaje. La tarjeta inferior es una PCB mul-
ticapa con 6 capas. La capa inferior de esta PCB actúa como apantallamiento, y las 4 
capas centrales contienen micropistas que llevan la señal de lectura a las tarjetas 
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Figura 3. 10. Diseño de la matriz 2KLIC: zona activa (1), tarjetas XDAS (2), tarjeta procesadora y 
ethernet (3), módulo de alta tensión (4) y salida ETHERNET (5). 
electrónicas. En la Figura 3.11 se muestra un ejemplo del diseño de una de estas capas 
de micropistas. En la capa superior de la PCB se encuentran los electrodos que constitu-
yen el ánodo. El área efectiva de cada celda de detección es de 2.5×2.5 mm2 resultando 
un volumen de detección de 3.1 mm3. En la zona central de la matriz las celdas están 
dispuestas en una cuadrícula de 43×43 y abarcan un área de 107.5×107.5 mm2. Se han 
colocado también cámaras líquidas prolongando las mediatrices y diagonales del cua-
drado central hasta definir un cuadrado externo de 22.7 cm de lado (Figura 3.9 y 3.10). 
Pueden medirse, por tanto, perfiles en las direcciones longitudinal y transversal en una 
distancia de 22.7 cm cada 2.5 mm y perfiles diagonales en una distancia de 32.1 cm 
cada 3.5 mm.  
La electrónica de lectura está en un extremo de la matriz en el interior de una caja metá-
lica anexa que proporciona apantallamiento frente a interferencias y blindaje frente a 
radiación dispersa (Figuras 3.9 y 3.10). En el interior de la misma caja se encuentran, 
además, la tarjeta procesadora, la tarjeta de comunicaciones Ethernet, la fuente de ali-
mentación y el generador de alto voltaje.  
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La electrónica de lectura está 
un módulo CAEN con salida variable, que puede proporcionar un tensión de hasta 2100 
V. En este caso, para minimizar los efectos de recombinación, el voltaje de operación 
fijado fue de 1500
La matriz incluye también 7 diodos, situados en la PCB y próximos a la zona de la 
electrónica, que completan los 2048 canales de lectura. Dicho diodos monitorizan la 
dosis recibida por la electrónica de lectura.
El conjunto total tiene unas dimensiones de
zona de detección 
 
 
 
 de tratamientos en radioterapia
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Capítulo 4 
Caracterización y 
aplicación clínica de los 
prototipos 
 
4.1. Matriz lineal de 128 elementos 
La caracterización de este prototipo ha sido profusamente descrita y analizada en traba-
jos previos (Pardo et al., 2005; Pardo-Montero, 2006) y no se abordará en este capítulo. 
Los resultados de la caracterización fueron sin embargo similares a los obtenidos para la 
matriz 2D que se presentará a continuación.  
En este trabajo se ha hecho uso de la matriz durante la etapa de evaluación del modelo 
de un acelerador 2100C de la firma Varian (Varian Medical Systems, Palo Alto, Cali-
fornia). Este acelerador se encuentra en el Hospital General de Elche_ERESA. Está 
equipado con un multiláminas Millenium que dispone de 60 pares de láminas. Los 40 
pares de láminas centrales tienen un espesor en el plano de isocentro de 0.5 cm. Las 20 
restantes presentan un grosor de 1 cm. Las energías de haces de fotones disponibles son 
6 y 15 MV y el acelerador tienen habilitada la posibilidad de irradiar cuñas dinámicas. 
El modelo que se verifica ha sido llevado a cabo en la versión 8.0h del planificador 
ADAC PINNACLE (Philips Healthcare). El algoritmo empleado por este planificador 
para el cálculo de distribuciones de dosis es el de convolución/superposición de conos 
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colapsados (Mackie, Bielajew, Rogers, & Battista, 1988; Mackie, 1985; Papanikolaou, 
1993). 
Las medidas experimentales con la matriz LIC se han intercomparado con medidas con 
película radiográfica. Se ha utilizado RGF Kodak EDR2 (Kodak Rochester, NY, USA). 
Todas las películas han sido irradiadas en su sobre perpendicularmente al haz. Las pelí-
culas se revelaron usando un procesador Kodak X-Omat con químicos X-Omat habitua-
les. Se han escaneado en un escáner AGFA ARCUS 1200 usando una resolución espa-
cial de 3 puntos por milímetro. La calibración de la película se ha hecho a 90 cm de 
distancia superficie y una profundidad de 10 cm. La curva de calibrado ha sido hecha a 
partir de campos de 5×5 cm2 con dosis diferentes, habitualmente en el rango de 50 a 
200 cGy. 
4.1.1. Aplicación de la matriz lineal 
El conjunto de medidas para la evaluación de un modelo de acelerador en un planifica-
dor es amplio y variado tal y como se recoge en diversos protocolos internacionales 
(Fraass et al., 1998; IAEA, 2004; Mijnheer, Olszewska, & Fiorino, 2004). Para la reali-
zación de este trabajo se ha seleccionado un subconjunto del total de las pruebas de eva-
luación en las cuales se saca partido de las altas prestaciones en resolución, tiempo de 
respuesta, y reducida dependencia en energía de la matriz lineal. En particular se ha 
utilizado en la verificación del cálculo de cuñas dinámicas, del modelado del multilámi-
nas y de campos con modulación en intensidad. 
Para la comparación entre cálculos del planificador y las medidas hechas con la matriz 
lineal y/o la película radiográfica se ha empleado el método Gamma con una tolerancia 
en dosis y en distancia de 2% y 2 mm respectivamente. El criterio para considerar que 
dos distribuciones son coincidentes es que el porcentaje de puntos con <1 es mayor del 
95%. La comparación entre el sistema de planificación y la matriz lineal requiere inter-
polación, especialmente en las zonas de alto gradiente. En esas situaciones la distribu-
ción de dosis del planificador fue interpolada linealmente para evitar efectos de discreti-
zación en el test Gamma.  
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Tabla 4. 1. Condiciones experimentales de las medidas. 
Prueba Energía DFS* Profundidad (cm) Campo (cm2) 
Cuña simétrica (60º) 6 MV y 15 MV 
90 Máximo, 5, 10 y 20 5×5 10×10 20×20 
100 5 y 10 5×5 10×10 
Cuña asimétrica (60º) 6 MV y 15 MV 90 10 
(X1:-2 X2:12) 
(Y1:-4 Y2: 12) 
Interrrupción cuña dinámica 6 MV y 15 MV 90 10 20×20 
*DFS: Distancia Fuente Superficie 
En todas las configuraciones experimentales el maniquí empleado es un maniquí cúbico 
de 30×30 cm2 de agua sólida RW3 que se coloca directamente sobre la mesa del acele-
rador. Para el cálculo en el planificador se hizo un TAC del maniquí sobre el cual se 
calcularon las distribuciones de dosis. 
4.1.1.1 Cuñas dinámicas 
El acelerador Varian 2100 C permite la administración de cuñas dinámicas. Esta técnica 
consigue distribuciones de dosis en forma de cuña mediante el movimiento controlado 
por computadora de las mordazas del colimador al mismo tiempo que varía la tasa de 
dosis. 
Para comprobar que el planificador reproduce fielmente las dosis administrada por la 
cuña se han comparado los perfiles obtenidos para 6 y 15 MV, distintos tamaños de 
campo (10×10 cm2 y 20×20 cm2) y varias profundidades (profundidad del máximo, 5, 
10 y 20 cm). Se han añadido también medidas de campos asimétricos con cuña dinámi-
ca. Se ha verificado, además, que en caso de interrupción de la cuña dinámica el acele-
rador es capaz de reproducir el tratamiento previsto a partir del punto en que se encon-
traba. En la Tabla 4.1 se muestran las condiciones en que se han efectuado las distintas 
medidas. El ángulo seleccionado en todos los casos es 60º debido a que los ángulos me-
nores que 60º se pueden obtener mediante la combinación con un campo de igual tama-
ño sin cuña. De los 34 perfiles citados sólo en 9 casos hay puntos con índice Gamma>1. 
En la Tabla 4.2 aparecen reflejados estos casos con el porcentaje de puntos con índice 
Gamma<1 y el valor máximo del índice Gamma que presentan. En cuanto a la interrup- 
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Tabla 4. 2. Resultado del análisis Gamma para verificaciones de cuñas virtuales. 
Tipo Energía DFS(cm) Prof.(cm) Campo %  <1 máx. 
Cuña sim. (60º) X6MV 90 1.3 20×20 98.4 1.2 
Cuña sim. (60º) X6MV 90 10 20×20 98.4 1.2 
Cuña sim. (60º) X15MV 90 2.3 10×10 96.6 1.5 
Cuña sim. (60º) X15MV 90 5 10×10 97.4 1.4 
Cuña sim. (60º) X15MV 90 10 10×10 95.7 1.5 
Cuña sim. (60º) X15MV 90 20 20×20 98.4 1.2 
Cuña sim. (60º) X6MV 100 5 20×20 94.2 1.7 
Cuña sim. (60º) X6MV 100 10 20×20 95.3 1.7 
Cuña sim. (60º) X15MV 100 10 10×10 97.8 1.2 
*DFS: Distancia Fuente Superficie 
 
Figura 4. 1. Cálculo del planificador (línea continua) frente a medida de la matriz lineal (línea pun-
teada) y película radiográfica (línea a trazos) para cuña dinámica de 60º de haz de 15 MV a 5 cm de 
profundidad, 90 cm de distancia fuente superficie y un campo de 20×20 cm2. 
ción y reanudación de la cuña dinámica, la comparación punto a punto de las medidas 
de la matriz lineal da desviaciones menores del 1.5% de diferencia en dosis.  
Las coincidencias obtenidas, a pesar de encontrar algunos puntos con índice Gamma>1 
son aceptables para el modelo de cuña virtual en el planificador. Un ejemplo de compa-
ración entre el cálculo del planificador, la matriz lineal y la película radiográfica a 5 cm 
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Figura 4. 2. Comparación mediante índice Gamma (línea a trazos) entre un campo oblicuo calcula-
do por el planificador (línea continua) y la medida del mismo usando la matriz lineal (línea puntea-
da). 
Tabla 4. 3. Configuración campos oblicuos 
Energía DFS* Profundidad (cm) Campo (cm2) 
6 MV 90 5 y 10 10×10  
15 MV 90 5 y 10 10×10 
*DFS: Distancia Fuente Superficie 
 
de profundidad y 90 cm de distancia fuente superficie se muestra en la Figura 4.1 para 
una energía de 15 MV y un campo de 20×20 cm2. 
4.1.1.2 Campos oblicuos 
Se irradian campos que inciden según una dirección que forma 30º con la vertical al 
plano del maniquí y se calculan en el planificador. Se realiza para haces de 6 y 15 MV y 
las configuraciones empleadas aparecen en la Tabla 4.3. 
En todos los casos el índice Gamma correspondiente a la comparación con el planifica-
dor es menor que uno para todos los puntos. En la Figura 4.2 se muestra la comparación 
a 5 cm de profundidad para un haz de 6 MV. 
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Figura 4. 3. Campo empleado para determinar que la posición nominal en el planificador es la co-
rrecta. 
4.1.1.3 Modelado multiláminas 
El multiláminas Millenium tiene los extremos de sus láminas redondeados. Esto implica 
que la posición geométrica de la lámina en el plano del isocentro, indicada por el campo 
de luz, no coincide con el 50% de la dosis central del campo. Dependiendo del planifi- 
cador que se considere la posición nominal del campo puede estar referida a uno o a 
otro (Kielar, Mok, Hsu, Wang, & Luxton, 2012). Para verificar que el planificador esta-
ba considerando adecuadamente este punto se seleccionó un campo asimétrico en la 
dirección del multiláminas de forma que una bancada estaba en 0 y la otra en 15 cm 
(Figura 4.3). Se comprobó sobre papel milimetrado el tamaño del campo de luz y se 
irradió el campo tres veces. Para determinar el 50% en la medida de la matriz se han 
interpolado linealmente los datos. Debido al pequeño tamaño de los píxeles y la reduci-
da distancia de muestreo la interpolación lineal proporciona resultados similares a la 
interpolación sigmoide. El tamaño del campo resultante fue 151.4±0.2 mm frente a los 
151.3 mm registrados en el planificador. 
Para verificar que el efecto del machihembrado está correctamente reproducido por el 
sistema de planificación se crearon dos campos compuestos de cinco aberturas de 14×2 
cm2, equiespaciadas una distancia de 2 cm (cuatro pares de láminas abiertos, cuatro pa-
res cerrados, consecutivamente). Las aberturas de ambos campos son complementarias. 
Las medidas se realizaron colocando la matriz lineal en el centro de los campos, con el 
eje de la misma según la dirección perpendicular al movimiento de las láminas. Se rea-
lizó únicamente para la energía de 6MV pues el parámetro de ajuste en el planificador 
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Figura 4. 4. Comparación mediante índice Gamma (línea a trazos) del test de machihembrado entre 
el cálculo del planificador (línea continua) y la medida del mismo usando la matriz lineal (línea 
punteada). 
es único para las distintas energías. Tras la comparación el 96.8% de los puntos tenían 
un índice Gamma < 1 y el valor del índice más alto fue 1.3 (Figura 4.4). La razón entre 
la dosis en la zona plana y los valles, parámetro importante para caracterizar esta prue-
ba, es de 0.92 para el planificador y 0.91 para la medida con la matriz. 
Si los tratamientos en Pinnacle se realizan dejando las mordazas fijas para los segmen-
tos correspondientes a una misma incidencia, no es descartable tener que asumir la exis-
tencia de láminas cerradas dentro de la zona de tratamiento en algún segmento si el vo-
lumen a tratar es grande. Para ver cómo el planificador modela esta situación, en un 
campo asimétrico de 17×20 cm2 (con X1= 2 cm y X2= 15 cm) se cierran las 4 láminas 
centrales. Se crean 5 segmentos, cada uno de ellos con el mismo número de unidades 
monitor pero con la posición de la unión de láminas desplazada (0, 3, 6, 9 y 12 cm para 
los segmentos a, b, c, d, e de la Figura 4.5). La matriz lineal se coloca centrada en el 
campo según la dirección de movimiento de las láminas a una distancia fuente superfi-
cie de 90 cm y una profundidad de 10 cm. 
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Figura 4. 5. Segmentos para verificación de unión de láminas dentro del campo. 
 
Figura 4. 6. Test unión láminas dentro del campo. Se representan el cálculo del planificador (línea 
sólida), la medida de la matriz (línea punteada) y la película radiográfica (línea a trazos). 
En la Figura 4.6 se ve que el cálculo del planificador subestima la dosis (aproximada-
mente un 23% en promedio). Se repitió la medida con película radiográfica y se obtu-
vieron los mismos resultados (Figura 4.6) que con la matriz lineal. Los parámetros de 
ajuste en el modelado del multiláminas que pueden dar lugar a estas diferencias son el 
radio de curvatura de la lámina y la transmisión a través de la lámina. También es im-
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Figura 4. 7. Irradiaciones para la verificación del cálculo en presencia de heterogeneidades. 
portante observar la criticidad de la calibración del multiláminas dado que una abertura 
entre las láminas de 0.1 mm daría lugar a un aumento del 10% en las uniones (Williams 
& Metcalfe, 2006).   
4.1.1.4 Cálculo en presencia de heterogeneidades 
Para verificar el algoritmo de cálculo del planificador en presencia de heterogeneidades, 
en particular debidas a aire, se ha irradiado la matriz lineal en maniquíes con diferentes 
combinaciones de agua sólida y aire. En concreto, se han recreado tres posibles situa-
ciones clínicas, reflejadas en la Figura 4.7, a las que se ha llamado: 
 Hemimaniquí. 
 Mediastino. 
 Cavidad. 
En la Tabla 4.4 se muestran los resultados del análisis Gamma de los perfiles obtenidos 
(Figura 4.8). Se observa disparidad de resultados: mientras que el acuerdo entre la ma-
triz lineal y el planificador es bueno para la cavidad (100% de tasas de paso) y medias-
tino (97-98% de tasas de paso), no es tan bueno para el hemimaniquí donde las tasas de 
paso caen hasta el 91% para 6 MV. El origen de esta tasa de paso tan baja está en la 
región irradiada en aire (aparte del espesor del detector). En esta zona la contribución de 
la contaminación electrónica es relevante y puede dar lugar a las desviaciones observa-
das si el modelo no está bien ajustado.  
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Figura 4. 8. Perfiles calculados (línea continua) frente a perfiles medidos con la matriz lineal (línea 
de puntos) en presencia de heterogeneidades: Cavidad (a, b), Mediastino (c, d) y Hemimaniquí (e, 
f). Corresponden a las energías de 6 MV (a, c y e) y 15 MV (b, d y f). 
 
a) b) 
c) d) 
e) f) 
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Tabla 4. 4. Resultados de la comparación Gamma para medidas en presencia de heterogeneidades. 
Heterogeneidad Energía %  <1 máx. 
Cavidad X6MV 100 0.8 
Cavidad X15MV 100 0.5 
Mediastino X6MV 96.9 1.1 
Mediastino X15MV 98 1.1 
Hemimaniqui X6MV 91 1.5 
Hemimaniquí X15MV 98 1.2 
 
 
Figura 4. 9. Test hemimaniquí para el haz de 15 MV. Dosis calculada (línea continua) frente a 
medida con matriz lineal (línea punteada) y con película radiográfica (línea a trazos). 
El experimento del hemimaniquí se ha repetido con película radiográfica y los resulta-
dos corroboran lo obtenido previamente con la matriz lineal (Figura 4.9). 
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Figura 4. 10. Comparación mediante índice Gamma (línea a trazos) de las medidas de la matriz 
lineal obtenidas para 50 UM (línea continua) y 1 UM (línea punteada) siendo el campo de 20×20 
cm2 y la energía 6 MV.  
4.1.1.5 Campos con modulación de intensidad 
En la irradiación de campos con modulación de intensidad es frecuente emplear campos 
con pocas unidades de monitor. En esas condiciones es importante verificar que las pro-
piedades del haz no varían, además de comprobar que la dosis depende linealmente de 
las unidades de monitor. Hemos comparado perfiles en ambas energías, 6 y 15 MV, 
para un campo de 20×20 cm2 medidos con la matriz lineal para una unidad de monitor, 
con perfiles donde son impartidas 50 unidades monitor. Para poder usar el test Gamma, 
la medida con 50 UM se interpola para evitar efectos debido a discretizaciones. Al irra-
diar los campos, éstos no se reconfiguraron para evitar pequeñas desviaciones en posi-
ciones de láminas que podían afectar a las diferencias en la zona de penumbra. En el 
análisis Gamma para el haz de 15 MV el porcentaje de puntos con Gamma<1 es del 
100%. En 6 MV este porcentaje es del 96.9%, con un valor máximo de 1.4 (Figura 
4.10). 
Los campos pequeños son ampliamente usados en las técnicas de modulación de inten-
sidad. Un detector de pequeño volumen es necesario para verificar correctamente estos 
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Figura 4. 11. Medida de campos pequeños (1×1, 2×2 y 3×3 cm2) con la matriz lineal frente al cálcu-
lo del planificador según la dirección longitudinal.  
campos. Hemos medido campos de 3×3, 2×2 y 1×1 cm2 para haces de fotones de 6 
MV con la matriz lineal a distancia fuente superficie de 100 cm y profundidad de 10 
cm. Se ha hecho definiendo los campos con las mordazas o con el multiláminas. En la 
Figura 4.11 se muestran los perfiles calculados y medidos según la dirección longitudi-
nal para campos medidos con mordazas. Se observa que el campo medido es ligeramen-
te más pequeño (aproximadamente en 1 mm para la dosis del 50%). Esto está dentro de 
lo correcto dado que la tolerancia para el posicionamiento de las mordazas está estable-
cida en 1 mm. La precisión en el posicionamiento del multiláminas es de 0.1 mm y en 
ese caso los tamaños de campo fueron coincidentes. 
Finalmente, se ha medido con la matriz lineal un perfil de un campo de modulación de 
intensidad correspondiente a un tratamiento con fotones de 15 MV de próstata más ca-
denas ganglionares. El haz consta de 12 segmentos mostrados en la Figura 4.12. La ma-
triz lineal se colocó centrada en el campo según la dirección longitudinal. En la Figura 
4.13 puede verse la comparación entre el perfil calculado y el perfil medido. El porcen-
taje de puntos con Gamma <1 es superior al 95% y el valor más alto del índice Gamma 
es 1.1.  
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Figura 4. 12. Segmentos correspondientes a un campo con modulación de intensidad pertenecien-
tes al tratamiento de una próstata con cadenas ganglionares. La matriz lineal está colocada según la 
dirección longitudinal y centrada en el campo. 
 
Figura 4. 13. Comparación Gamma (línea a trazos) entre el perfile calculado por el planificador 
(línea continua) y el perfil medido por la matriz (línea punteada). 
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4.1.2. Conclusiones 
Se ha demostrado la conveniencia de disponer de una matriz lineal de cámaras líquidas 
de alta resolución durante el proceso de evaluación del modelo de un acelerador: 
 Permite obtener en tiempo real perfiles medidos en un maniquí para después 
compararlos con el cálculo.  
 La medida en múltiples puntos es necesaria en medida de campos dinámicos 
como campos con cuñas dinámicas o con modulación de intensidad. 
 Su elevada resolución es fundamental durante el proceso, por ejemplo para com-
probación del modelado del multiláminas, la medida de campos pequeños o 
campos con gradientes elevados. 
 El volumen reducido de la matriz la dota de una gran versatilidad, permitiendo 
acoplarla de múltiples formas dentro de los maniquíes (ejemplo: las pruebas de 
heterogeneidad). 
 Su elevada sensibilidad permite analizar el comportamiento del acelerador en 
condiciones de baja señal como la irradiación de 1 unidad de monitor.  
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4.2. Matriz plana de 128 elementos 
Esta matriz se concibió como paso previo en el camino hacia la matriz 2KLIC. Dado su 
reducido tamaño, sus aplicaciones están enfocadas hacia los tratamientos con campos 
pequeños (Brualla-González et al., 2012). La respuesta de la matriz se ha caracterizado 
en detalle, y se ha estudiado su aplicación clínica. Este trabajo se ha llevado a cabo uti-
lizando el haz de 6 MV de un acelerador Mevatron Primus de Siemens instalado en el 
Hospital General de Valencia_ERESA, excepto la parte correspondiente a las medidas 
de calibración que se realizaron en el Laboratorio de Radiofísica de la Universidad de 
Santiago utilizando una unidad Theratron 780 de 60Co. El sistema de colimación consta 
de un colimador primario y un colimador secundario, en el cual la bancada más alejada 
de la fuente se ha sustituido por un multiláminas de doble focalidad con 29 pares de 
láminas. Las láminas de los 27 pares centrales tienen un ancho proyectado en el plano 
de isocentro de 1 cm y los dos pares restantes 6.5 cm. Es posible añadir a este colimador 
un colimador terciario para el tratamiento de volúmenes pequeños, el micromultilámi-
nas m3 de BrainLab. Este colimador consta de 26 pares de láminas que se mueven en un 
plano. El ancho efectivo en isocentro de las láminas varía: para los 14 pares centrales es 
de 3.0 mm, para los tres pares más próximos en ambos laterales 4.5 mm y para los tres 
pares más externos a ambos lados 5 mm. 
Los maniquíes empleados en las diferentes pruebas tanto de aplicación como caracteri-
zación están hechos de polimetilmetacrilato. 
4.2.1. Caracterización de la matriz plana 
4.2.1.1 Uniformidad de respuesta 
La respuesta relativa de los diferentes píxeles ante un campo de radiación uniforme 
puede variar de unos a otros debido a la electrónica de lectura, hasta un 0.6% para la 
tarjeta XDAS, y a las inhomogeneidades existentes en la distancia de separación entre 
los electrodos. La respuesta relativa de cada uno de los 128 píxeles que forman el detec-
tor se ha estudiado usando campos grandes en la unidad de 60Co. Se han observado va-
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riaciones menores del 2% entre los distintos píxeles. Los factores obtenidos para cada 
píxel se han almacenado en una matriz de factores de corrección de uniformidad.  
Este estudio se ha completado con medidas de la capacidad de cada píxel. Estas medi-
das se llevan a cabo midiendo la carga Q que se induce a partir de una diferencia de 
potencial conocida V. La capacidad C correspondiente a cada píxel se obtiene a partir de 
la pendiente del ajuste lineal de los pares de carga Q−߂V y está relacionada con la dis-
tancia de separación, d, mediante: 
 ࡯ =
ࣕ࡭
ࢊ
 (4. 1) 
donde A es el área del píxel y ߳ = 1.94߳଴ es la permitividad del isooctano. 
A partir de estas medidas se concluye que la separación entre electrodos es ≈0.6 mm. 
La diferencia respecto a los 0.5 mm originales determinados por el espaciador es debida 
la capa de resina epoxi usada para ensamblar el detector. 
4.2.1.2 Dependencia con la tasa de dosis 
La dependencia de la respuesta de la matriz con la tasa de dosis se ha evaluado variando 
la distancia de la fuente al detector. La distancia fuente detector varió entre 76.5 cm y 
156 cm, permitiendo alcanzar una tasa de dosis de casi 5 Gy min-1. Al proceder de esta 
forma el cambio en la tasa de dosis se realiza cambiando la dosis por pulso. Se emplea 
un campo de 10×10 cm2 y la matriz se sitúa dentro del maniquí a 6.5 cm de profundi-
dad. 
La tasa de unidades monitor es de 300 UM min-1, lo cual implica una frecuencia de re-
petición de pulsos en torno a 278 Hz, de manera que se produce solapamiento de pulsos 
en el medio pues el tiempo de colección es mayor que el periodo entre pulsos. En cada 
caso se irradian 100 unidades monitor. 
Para determinar la tasa de dosis se irradió en las mismas condiciones una cámara de 
ionización de aire, la CC13 de Iba Dosimetry. 
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Figura 4. 14. Señal de lectura de la matriz plana frente a tasa de dosis y dosis por pulso (∘) y ajuste 
de Fowler-Attix (línea sólida). Los valores de dosis por pulso fueron calculados usando una fre-
cuencia de repetición de pulsos de 278 Hz. En cada irradiación se administraron 100 unidades mo-
nitor y la tasa de dosis se cambió modificando la distancia del detector a la fuente. 
Para analizar los datos se calculó la señal promedio de los cuatro píxeles centrales de la 
matriz (Sliq). El ajuste de estos valores en función de la tasa de dosis se hizo mediante la 
relación de Fowler-Attix (Fowler, 1966) de cara a determinar la no linealidad causada 
por la dependencia de la tasa de dosis: 
 ࡿ࢒࢏ࢗ = ࢑ࡰ̇
ઢ (4. 2) 
donde ̇ܦ es la tasa de dosis, k es un parámetro de sensibilidad y Δ es el parámetro que 
muestra la desviación de la linealidad debido a la dependencia de la tasa de dosis. 
Los datos obtenidos se muestran en la Figura 4.14. Aparece representado, también, el 
ajuste de Fowler-Attix donde el valor empleado para el parámetro que indica la no li-
nealidad es Δ = 0.990 ± 0.003. Este valor está de acuerdo con los valores determina-
dos por Pardo y colaboradores (Pardo et al., 2005) para la matriz lineal, con voltaje de 
operación y distancia entre electrodos similar. Su desviación respecto a la unidad indica 
una dependencia respecto a la tasa de dosis moderada (1.6%±0.5% de sub-respuesta 
para un factor 5 de aumento en la tasa de dosis). Este efecto puede perturbar ligeramente 
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Figura 4. 15. Respuesta relativa de la matriz en función del tamaño de campo y la profundidad de 
la medida. Los datos están normalizados a la unidad para el campo de 5×5 cm2 a 20 cm de profun-
didad. 
las medidas de la matriz plana en las zonas de las colas de los campos, dando lugar a 
una sobrestimación submilimétrica de la penumbra (Pardo et al., 2005) que no tendrá un 
efecto significativo en la verificación de los tratamientos administrados con tasas de 
dosis estándar. 
4.2.1.3  Dependencia con la profundidad y el tamaño de campo 
Esta dependencia está directamente relacionada con la dependencia con la energía. Para 
estudiar cómo cambia la señal de la matriz con la profundidad y el tamaño de campo se 
han irradiado los campos 5×5, 10×10 y 20×20 cm2 a las profundidades de 5, 10 y 20 
cm. La matriz se colocó en el centro de los campos a 100 cm de la fuente y como detec-
tor de referencia se empleó una cámara CC13. 
Para el análisis de los datos se calculó la razón Sliq/SCC13 donde Sliq es el promedio de la 
lectura de los cuatro píxeles centrales de la matriz y SCC13 es la medida de la cámara. 
Esta razón se normalizó a la unidad para el campo de 5×5 cm2 a 20 cm de profundidad. 
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Los resultados obtenidos se muestran en la Figura 4.15 donde se puede ver la respuesta 
de la matriz en profundidad para tres campos diferentes. Al aumentar la profundidad y 
el tamaño del campo se observa una moderada sub-respuesta, hasta 1.7%, especialmente 
para campos grandes. Este efecto puede ser debido a la falta de equivalencia a agua de 
los materiales de las tarjetas de circuito impreso y a la moderada dependencia en energía 
del isooctano. 
Esta dependencia debería ser, sin embargo, despreciable en la verificación de tratamien-
tos con campos pequeños, tal y como parece indicar la variación mínima en profundidad 
para el campo de 5×5 cm2.   
4.2.1.4 Anisotropía 
Para analizar la dependencia angular de la matriz se ha usado un maniquí cilíndrico de 
polimetilmetacrilato de diámetro 20 cm. La matriz se alineó a lo largo del eje del cilin-
dro y sólo los píxeles que coinciden con este eje fueron considerados para evitar la in-
troducción de un error sistemático debido a la variación de profundidad para los píxeles 
fuera de eje. 
El soporte del maniquí se colocó en el borde de la mesa de modo que el cilindro se aso-
mase fuera de la misma y poder evitar la perturbación que ésta causaría en incidencias 
latero-posteriores. El tamaño del campo elegido fue 5×5 cm2 y el gantry rotó de 0º a 
360º en pasos de 10º. 
Para corregir cambios debidos a desviaciones de la rotación del brazo respecto a una 
circunferencia se repitió el mismo procedimiento con una cámara CC13 introducida en 
un capuchón de equilibrio. 
En la Figura 4.16 se muestran los resultados obtenidos desde 0º hasta 180º y normaliza-
dos a 0º (incidencia anterior según la dirección vertical a la matriz). Se observa una ani-
sotropía significativa, hasta un ≈12% entre las incidencias frontales y las cuasi laterales, 
y alrededor de un 8% entre las incidencias anterior y posterior. Este comportamiento es 
debido a la falta de equivalencia a agua de algunos materiales en la estructura de la ma-
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Figura 4. 16. Respuesta relativa de los píxeles en el eje central de la matriz en función del ángulo de 
incidencia de la radiación. Los resultados están normalizados a 0º (incidencia frontal). 
triz. De hecho la cantidad de tales materiales es mayor según las incidencias lateral y 
posterior dando lugar a una mayor atenuación de la señal. 
A partir de las medidas efectuadas se puede extraer un factor de corrección en función 
del ángulo, de forma que se pueda compensar la falta de isotropía al verificar un trata-
miento completo.  
4.2.1.5 Reproducibilidad a corto y medio plazo 
Para su estudio se ha empleado un campo de 20×20 cm2 que cubre ampliamente toda el 
área del dispositivo. La reproducibilidad a corto plazo se investigó efectuando varias 
adquisiciones de forma repetida, y la reproducibilidad a medio plazo se determinó du-
rante un periodo de 6 meses de uso habitual. Para la reproducibilidad a medio plazo las 
medidas de la matriz fueron corregidas en función de la temperatura (Franco et al., 
2006).  
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Para monitorizar y corregir la respuesta del acelerador durante las irradiaciones se uti-
lizó una cámara CC13. Estas medidas se corrigieron por la variación de presión y tem-
peratura.  
La reproducibilidad a corto plazo de la matriz fue del 0.08% considerando una desvia-
ción estándar. La reproducibilidad a medio plazo aumentó hasta el 0.23%, también para 
una desviación estándar. Las máximas diferencias registradas en ambos casos fueron 
0.27% y 0.75 % respectivamente. 
4.2.2. Aplicación de la matriz plana 
En las distintas aplicaciones en que se ha empleado la matriz plana para este trabajo se 
ha usado el colimador micromultiláminas m3 de BrainLab adosado al cabezal del acele-
rador. 
Gracias a la alta resolución del dispositivo se ha podido medir el machihembrado del 
micromultiláminas, un campo segmentado y factores de salida de campos pequeños, 
además de verificar un tratamiento para radiocirugía. También se ha medido la transmi-
sión del micromultiláminas. 
En la medida de machihembrado y campo segmentado y en la verificación del trata-
miento se ha utilizado película radiográfica RGF Kodak EDR2 (Kodak Rochester, NY, 
USA). La reveladora es una Kodak X-Omat y para escanear las películas se empleó un 
escáner AGFA ARCUS 1200. La calibración de la película se ha realizado a 90 cm de 
distancia superficie y una profundidad de 10 cm. La curva de calibrado ha sido hecha a 
partir de campos de 5×5 cm2. 
4.2.2.1 Machihembrado y campo segmentado 
Para la medida del machihembrado se utilizó un haz con dos segmentos, cada uno de los 
cuales presenta aberturas en forma de banda según la dirección de las láminas de forma 
que las aberturas entre los segmentos son complementarias (Sykes & Williams, 1998).  
Los segmentos empleados se presentan en la Figura 4.17. La misma medida se realizó 
con una película radiográfica Kodak EDR2. Los resultados obtenidos para ambas medi-
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Figura 4. 17. Segmentos de micromultiláminas para medir el machihembrado. 
 
Figura 4. 18. Campo de machihembrado medido con la matriz plana (o) y con película radiográfica 
(línea continua). 
das se muestran en la Figura 4.18. En ambos casos se presenta el perfil correspondiente 
al centro del campo en la dirección perpendicular al movimiento de las láminas. Se ob-
serva que los valles medidos con la matriz son significativamente menos profundos que 
los medidos con la película (-5.6% y -4.3% respecto a la zona plana con la matriz en 
comparación con el -10.5% y el -6.8% con la película) y más anchos (la anchura a mitad 
de altura entre el valle y la zona plana es de 2.5 mm y 2.8 mm con la matriz, frente a 1.8 
 Dosimetría y verificación de tratamientos en radioterapia 
 
 
 
110 
 
Figura 4. 19. Campo de segmentos concatenados de 1×10 cm2 medido con la matriz plana (o) y con 
la película radiográfica (línea continua). 
y 2.1 mm con la película). Este efecto es debido a la mayor resolución de la película 
frente a la matriz, que a pesar de ser muy elevada no es suficiente. 
La misma medida con matriz y con película se repitió, en este caso, para ver el efecto 
debido a la concatenación de segmentos de 1×10 cm2. El perfil analizado en este caso 
es paralelo a la dirección de movimiento de las láminas y centrado en el campo, pero 
desplazado 1.5 mm para evitar la zona de transmisión entre láminas. Los resultados ob-
tenidos para la matriz y la película radiográfica se muestran en la Figura 4.19. 
Los picos que se forman en la zona de colindancia de los campos son bien detectados 
por la matriz lineal en comparación con la película radiográfica. Únicamente son lige-
ramente más anchos, pues la anchura a media altura en la matriz resulta 2.8 mm frente a 
los 2.2 mm que se obtienen en la película debido una vez más al promediado en volu-
men en las cámaras de ionización líquidas. 
4.2.2.2 Transmisión del micromultiláminas 
La transmisión se determinó a partir de la relación entre la medida de un 10×10 cm2 y 
una configuración de láminas cerradas. Se utilizó la matriz lineal colocada perpendicu-
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larmente a la dirección de movimiento de las láminas a una distancia fuente superficie 
de 90 cm y 10 cm de profundidad. La transmisión resultante en promedio fue del 2.1% 
(estando el rango comprendido entre el 1.9 y el 2.3% debido a la contribución de la ra-
diación entre láminas). La misma medida se realizó con una cámara plano paralela de 
ionización en aire, la PPC40 de Iba y el resultado obtenido fue un 2.3%. La transmisión 
modelizada en el planificador BrainScan de BrainLab, con el cual se realizan las plani-
ficaciones para el micromultiláminas m3, es del 2.4%. 
4.2.2.3 Factores de salida 
Se realiza la medida de factores de salida para campos cuadrados cuyos tamaños van 
desde 6×6 mm2 hasta 100×100 mm2. La matriz plana se coloca a 10 cm de profundidad 
en polimetilmetacrilato a distancia fuente superficie de 100 cm. Los resultados se com-
pararon con una cámara de ionización de aire de 0.13 cm3, la CC13 de Iba. Para los 
campos más pequeños, menores de 30×30 mm2, se empleó el diodo SFD de Iba que 
presenta un diámetro de área activa de 0.6 mm, espesor de 0.06 mm y no está apantalla-
do (Eklund & Ahnesjö, 2010; Griessbach, Lapp, Bohsung, Gademann, & Harder, 2005). 
Tanto la matriz plana como el diodo no apantallado se desplazaron en dos dimensiones 
en la zona de medida hasta localizar el valor máximo de cada campo. 
En la Figura 4.20 se muestran los resultados obtenidos por ambos métodos. Se muestran 
normalizados para un 30×30 mm2 dado que el objetivo de esta matriz es medir trata-
mientos de campos pequeños. Al compararlos se observa que la matriz de cámaras 
líquidas presenta una sobre-respuesta para campos pequeños y una sub-respuesta para 
campos grandes, con diferencias relativas dentro del ≈1% lo cual se puede justificar 
debido a una pequeña dependencia con la energía. Para el campo de 6×6 mm2 se ve que 
esta tendencia no se cumple pues la cámara líquida presenta una sub-respuesta del 3%. 
La razón para el cambio estriba en el efecto volumen de la cámara de ionización líquida 
para un campo tan pequeño, 6×6 mm2 frente al área del píxel de 2×2 mm2. 
Dado que la tasa de dosis es mayor al aumentar el tamaño de campo, se ha estudiado la 
posible contribución de la dependencia en tasa de dosis a la medida de los factores de 
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Figura 4. 20. Factores de salida medidos con la matriz plana (o) y con la cámara CC13 (para cam-
pos mayores que 30×30 mm2) y el diodo SFD (para campos menores que 30×30 mm2) (x). Están 
normalizados a la unidad para el campo 30×30 mm2. La línea punteada indica la diferencia relativa 
entre las dos medidas. 
salida, pues esta contribución mostraría la tendencia aquí reflejada (al disminuir la tasa 
de dosis disminuye la recombinación y aumenta la señal de lectura). Se ha hecho a partir 
de dos métodos: experimentalmente, midiendo los factores de salida con diferentes tasas 
de dosis, y numéricamente como en (Pardo et al., 2005). En ambos casos se concluye 
que la contribución de dosis a la medida de los factores de salida es despreciable y no 
explica el comportamiento observado en la medida. 
El diodo de silicio no apantallado también presenta una dependencia con el tamaño de 
campo debido a su diferente número atómico y densidad. Esta diferencia se traduce en 
una ligera sobre-respuesta para campos más pequeños que 2×2 cm2 que sin embargo, es 
compensada por el efecto de promediado en el volumen del mismo (Cranmer-Sargison, 
Weston, Evans, Sidhu, & Thwaites, 2012; Eklund & Ahnesjö, 2010; Sauer & Wilbert, 
2007). Estos estudios parecen indicar que la sobre-respuesta intrínseca que de por sí 
presenta la matriz para campos pequeños es incluso algo mayor ya que está compensada 
en parte por el efecto de promediado en volumen. 
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Figura 4. 21. Tratamiento de radiocirugía con modulación de intensidad. 
4.2.2.4 Verificación de tratamiento de radiocirugía con modulación de intensidad 
Se ha verificado un tratamiento de radiocirugía con modulación de intensidad con una 
dosis de prescripción de 12 Gy. El tratamiento (Figura 4.21) consta de 7 incidencias (0º, 
52º, 95º, 145º, 215º, 265º y 308º) y un total de 68 segmentos (cuyos tamaños van desde 
los 3 hasta los 20 mm).  
La verificación del tratamiento se ha dividido en dos partes: 
 Verificación individualizada de cada haz. 
 Verificación del tratamiento completo. 
La verificación individualizada de cada haz se ha realizado en un maniquí cuadrado de 
polimetilmetacrilato a 7 cm de profundidad. Todos los haces han sido irradiados a 0º 
sobre la matriz plana y sobre la película radiográfica. Para la comparación entre ambos 
se ha empleado el análisis Gamma. Los porcentajes de puntos con el índice Gamma <1 
se muestran en la Tabla 4.5 para distintas tolerancias. Hasta las tolerancias do-
sis/distancia de 1.2%/1.2 mm el acuerdo es excelente con todas las incidencias superan- 
do el 99% de los puntos. Este porcentaje disminuye hasta el 94.6% en una incidencia 
(Figura 4.22) para tolerancias de 1%/1mm.  
Además de la verificación de la dosimetría relativa con la película para cada haz, se ha 
medido la dosis en un punto, concretamente el isocentro, usando la cámara de ioniza-
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Tabla 4. 5. Porcentaje de puntos que pasan el test Gamma para distintos valores de tolerancia   
(t%, t mm) de las diferentes incidencias del tratamiento de radiocirugía. 
Incidencia t=1.4 t=1.2 t=1.0 
0º 100 100 99.0 
52º 100 100 99.2 
95º 100 99.1 99.1 
145º 100 100 97.8 
215º 100 100 100 
265º 100 99.2 95.8 
308º 100 100 94.6 
 
 
Figura 4. 22. Incidencia a 308º donde se indican los puntos con Gama>1 para una tolerancia de 
1%/1mm. 
ción en aire CC01 de Iba que tiene un volumen efectivo de 0.01 cm3. Como campo para 
la medida de dosis de referencia se emplea un 30×30 mm2 con lo cual no se depende de 
la calibración de la unidad monitora y se disminuyen los efectos debidos a dependencia 
energética de la CC01 por tener el electrodo de acero. Los resultados obtenidos (Tabla 
4.6) muestran que las diferencias entre las medidas realizadas por ambos campos son 
menores que el 1% para todas las incidencias. 
Para la verificación del tratamiento completo la matriz plana se introdujo en un maniquí 
cilíndrico de polimetilmetacrilato de diámetro 20 cm y se administró el tratamiento 
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Tabla 4. 6. Diferencia relativa entre las medidas de la matriz plana y la cámara en el isocentro para 
cada haz irradiado a 0º. 
Incidencia Diferencia relativa 
0º 0.4% 
52º -0.1% 
95º 0.9% 
145º 0.3% 
215º -0.6% 
265º -0.9% 
308º 0.2% 
 
Tabla 4.7. Tasas de paso de Test Gamma en las medidas del tratamiento completo realizadas con 
matriz y con película. Se presentan los resultados para distintas tolerancias (t%, t mm) corrigiendo 
la medida de la matriz por factor angular y sin corregir. 
t 2.4 2.2 2.0 1.8 1.6 1.4 1.2 1.0 
Psin corregir 100 98.4 97.7 93 89.1 82.8 76.6 69.5 
Pcorregida 100 100 100 100 98.4 92.2 85.9 78.9 
 
completo obteniéndose así la medida en el plano coronal. El mismo procedimiento se 
repite colocando una película radiográfica EDR2.  
En la Tabla 4.7 se muestran los resultados del análisis Gamma al comparar ambas me-
didas. Se presentan las tasas de paso que se obtienen para distintas tolerancias de do-
sis/distancia corrigiendo las medidas de la matriz por el factor de dependencia angular y 
sin corregir. 
Los resultados obtenidos presentan porcentajes más bajos que los obtenidos en la com-
paración haz a haz, entre otras razones debido a que en el tratamiento completo se em-
plea una normalización única para las 7 incidencias mientras que en la verificación de 
cada haz el factor de normalización es independiente. Para el tratamiento sin corregir las 
tasas de paso son del 100% para unas tolerancias dosis/distancia de 2.4 % y 2.4 mm y se 
mantienen por encima del 90% hasta tolerancias próximas a 1.6% y 1.6 mm. Si se aplica 
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Figura 4. 23. Curvas de isodosis (20%, 50%, 70%, 80%, 90% y 95%) en el plano coronal, 
medidas con la matriz (línea punteada) y con la película radiográfica (línea continua) co-
rrespondientes al tratamiento completo de radiocirugía. 
el factor de corrección por anisotropía la mejora es significativa alcanzando las tasas de 
paso del 100% hasta 1.8% y 1.8 mm. En la Figura 4.23 se muestran superpuestas las 
distribuciones de dosis obtenidas a partir de la matriz corregida por el ángulo y de la 
película radiográfica. 
4.2.3. Conclusiones 
Se ha presentado la caracterización del prototipo de matriz plana de 128 elementos: 
  La matriz presenta anisotropía y dependencia del tamaño de campo y de la pro-
fundidad. Tales efectos pueden estar relacionados con la no equivalencia a agua 
de algunos materiales que forman parte de su estructura y hasta cierto punto de 
la no equivalencia a agua del isooctano manifestada a través de las razones iso-
octano/agua de poderes de frenado (3% de variación desde 0.1 hasta 20 MeV) y 
de coeficientes de absorción de energía másicos (Wickman & Nystrom, 1992). 
La dependencia de tamaño de campo y energía no es relevante para el ámbito de 
aplicación de esta matriz centrado en campos pequeños, pero debe ser tenida en 
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cuenta si se utiliza la misma tecnología para medir campos más grandes. A pesar 
de que la anisotropía puede alcanzar un ≈12% si se comparan la incidencia ver-
tical y la lateral, ésta puede ser corregida.  
 Se ha comprobado que la dependencia con la tasa de dosis registrada no tendrá 
efecto en tratamientos con tasas de dosis estándares. 
 Las reproducibilidades del sistema a corto y medio plazo son mejores que 0.1% 
y 0.3% considerando una desviación estándar.  
Se ha aplicado la matriz en diferentes situaciones: 
 La medida de factores de salida para campos desde 1.2×1.2 mm2 hasta 10×10 
cm2 presenta diferencias relativas dentro del 1% al compararlas con medidas de 
cámara de ionización de aire (CC13) combinada con diodo (SFD) para los cam-
pos menores de 3×3 cm2.  
 La medida del machihembrado y del campo segmentado han mostrado unos re-
sultados aceptables frente a película radiográfica pero limitados debido a efectos 
de promediado en volumen. 
 La comparación de la medida de un tratamiento de radiocirugía con modulación 
de intensidad con la matriz frente a la medida con película radiográfica propor-
ciona tasas de paso del 100% hasta tolerancias de 1.8% y 1.8 mm.  
Todo este conjunto de resultados demuestran que esta matriz plana es válida para la 
verificación de tratamientos de pacientes con campos pequeños. Es especialmente im-
portante prestar atención a la calibración en ganancia de cada píxel, a la anisotropía del 
equipo, y limitar la dependencia en tasa de dosis para poder llevar a cabo verificaciones 
de tratamientos complejos con alta resolución espacial. Constituye además el paso pre-
vio a la fabricación de una matriz más grande que permita medir campos de mayor ta-
maño: la matriz 2KLIC. 
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4.3. Matriz plana de 2041 elementos: 2KLIC 
La matriz 2KLIC es la síntesis mejorada de los dos prototipos anteriores:  
 Al igual que la matriz lineal, permite controles de calidad del acelerador y del 
planificador mediante la medida de perfiles a partir de las mediatrices y diagona-
les de un cuadrado de 22.7 cm de lado.  
 Como la matriz plana permite verificaciones de tratamientos de pacientes, pero 
ahora ya no está restringida a volúmenes muy reducidos, si no que permite medir 
con alta resolución hasta 107.5×107.5 mm2. 
En este estudio se ha procedido a su caracterización y posterior aplicación. El trabajo se 
ha llevado a cabo en un acelerador TrueBeam de la marca Varian (Varian Medical Sys-
tems, Palo Alto, California). Este acelerador permite irradiar fotones con filtro aplana-
dor y sin filtro aplanador. Las energías disponibles con filtro aplanador son 6, 10 y 15 
MV, y sin filtro aplanador 6 y 10 MV. Las tasas de unidades monitor disponibles para 
los haces con filtro aplanador pueden variar de 100 a 600 UM/min. Sin filtro aplanador 
el rango es de 400 a 1400 UM/min en 6 MV-FFF y 400 a 2400 UM/min en 10 MV-FFF. 
Al igual que el acelerador Varian 2100C instalado en el Hospital General de Elche cons-
ta de un multiláminas Millenium de 60 pares de láminas, los 40 centrales con espesor 
proyectado en isocentro de 5 mm y los 20 restantes 10 mm. 
El maniquí empleado en las distintas pruebas es un maniquí cuadrado de 30×30 cm2 de 
polimetilmetacrilato con planchas de diferentes espesores.  
4.3.1. Caracterización de la matriz 2KLIC 
4.3.1.1 Calibración 
Para la calibración de la matriz se ha elaborado un método basado en el trabajo de Do-
netti y colaboradores (Donetti et al., 2006). El procedimiento consiste ajustar los pará-
metros de ganancia de cada elemento de la matriz respecto a uno que se toma como re-
ferencia, a partir de medidas de un mismo campo realizadas por la matriz en distintas 
configuraciones que pueden incluir rotaciones y desplazamientos. De las relaciones 
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existentes entre las medidas de los diferentes elementos de la matriz que han medido en 
los mismos sitios del campo de irradiación se extraen los factores de ganancia corres-
pondientes a cada píxel.  
En este trabajo la calibración de la matriz se ha realizado utilizando un haz de 10 MV y 
una tasa de 200 unidades monitor por minuto. El campo empleado es un 24×24 cm2 a 
una profundidad de 10 cm y una distancia fuente-superficie de 90 cm. 
El procedimiento para la calibración de la zona central con 43×43 píxeles consta de tres 
pasos: 
 Paso A: Irradiación con la matriz centrada en el campo 
 Paso B: Irradiación tras rotar la matriz 90º vistos desde el colimador. 
 Paso C: Irradiación con la matriz igual que en el paso 1 pero desplazada 2.5 mm 
(distancia entre píxeles) hacia la derecha del isocentro. 
Para desarrollar el algoritmo que relaciona las distintas medidas es conveniente definir 
dos ejes de coordenadas: uno fijo asociado al campo, F, y uno móvil asociado al detec-
tor, D. En la Figura 4.24 pueden verse los tres ejes y sus posiciones relativas en cada 
paso de la calibración.  
Definidos los ejes en cada situación se pueden establecer las siguientes relaciones para 
una matriz de N×N componentes (en nuestro caso N=43): 
 Paso A: ܨ (݅ , ݆)  =  ܣ (݅ , ݆) ܩ(݅ , ݆) 
 Paso B: ܨ (݅ , ݆)  =  ܤ (ܰ –  ݆ + 1 , ݅) ܩ(ܰ –  ݆ +  1 , ݆) 
 Paso C: ܨ (݅ , ݆)  =  ܥ (݅ +  1 , ݆) ܩ(݅ +  1 , ݆) 
donde la matriz ܩ(݅, ݆) es la matriz de factores de uniformidad que estamos buscando, 
ܣ(݅, ݆), ܤ(݅, ݆) y ܥ(݅, ݆) son las matrices correspondientes a las medidas efectuadas en 
los pasos A, B y C y ܨ(݅, ݆) es la matriz de los valores de fluencia del campo. 
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Figura 4. 24. Ejes de coordenadas asociados al campo (XF, YF) y ejes de coordenadas asociados al 
detector (XD, YD) correspondientes a los tres pasos A, B y C de la calibración.  
Rotación de 90º y corrección de matriz B 
A partir de la rotación de 90º se establecen interrelaciones entre grupos de 4 píxeles que 
constituyen los vértices de un cuadrado centrado en el campo. Estas relaciones son: 
 ࡲ(࢏, ࢐) = ࡭(࢏, ࢐)ࡳ(࢏, ࢐) = ࡮(ࡺ − ࢐ + ૚, ࢏)ࡳ(ࡺ − ࢐ + ૚, ࢏) (4. 3) 
 ࡲ
(ࡺ − ࢐ + ૚, ࢏) = ࡭(ࡺ − ࢐ + ૚, ࢏)ࡳ(ࡺ − ࢐ + ૚, ࢏)
= ࡮(ࡺ − ࢏ + ૚, ࡺ − ࢐ + ૚)ࡳ(ࡺ − ࢏ + ૚, ࡺ − ࢐ + ૚) (4. 4) 
 
 
ࡲ(ࡺ − ࢏ + ૚, ࡺ − ࢐ + ૚) = ࡭(ࡺ − ࢏ + ૚, ࡺ − ࢐ + ૚)ࡳ(ࡺ − ࢏ + ૚, ࡺ − ࢐ + ૚)
= ࡮(࢐, ࡺ − ࢏ + ૚)ࡳ(࢐, ࡺ − ࢏ + ૚) (4. 5) 
 ࡲ(࢐, ࡺ − ࢏ + ૚) = ࡭(࢐, ࡺ − ࢏ + ૚)ࡳ(࢐, ࡺ − ࢏ + ૚) = ࡮(࢏, ࢐)ࡳ(࢏, ࢐) (4. 6) 
El píxel central no está incluido en estos conjuntos pues gira sobre sí mismo. A partir de 
estas relaciones se puede extraer la siguiente condición: 
 
࡭(࢏, ࢐) × ࡭(ࡺ − ࢐ + ૚, ࢏) × ࡭(ࡺ − ࢏ + ૚, ࡺ − ࢐ + ૚) × ࡭(࢐, ࡺ − ࢏ + ૚)= 
࡮(࢏, ࢐) × ࡮(ࡺ − ࢐ + ૚, ࢏) × ࡮(ࡺ − ࢏ + ૚, ࡺ − ࢐ + ૚) × ࡮(࢐, ࡺ − ࢏ + ૚) 
(4. 7) 
donde los factores de ganancia no aparecen pues son iguales a ambos lados de la ecua-
ción. 
En general, esta igualdad no se cumple por pequeñas variaciones entre A y B (ruido, 
variaciones de la máquina…) con lo cual se puede escribir: 
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࡭(࢏, ࢐) × ࡭(ࡺ − ࢐ + ૚, ࢏) × ࡭(ࡺ − ࢏ + ૚, ࡺ − ࢐ + ૚) × ࡭(࢐, ࡺ − ࢏ + ૚)= 
ࢌ(࢏, ࢐) × ࡮(࢏, ࢐) × ࡮(ࡺ − ࢐ + ૚, ࢏) × ࡮(ࡺ − ࢏ + ૚, ࡺ − ࢐ + ૚) × ࡮(࢐, ࡺ − ࢏ + ૚) 
(4. 8) 
De la Ecuación 4.8 se deriva una matriz de correcciones a aplicar sobre la matriz del 
paso B con lo cual se obtiene la matriz B corregida (BC). 
 ࢌ(࢏, ࢐) × ࡮(࢏, ࢐) = ࡮࡯(࢏, ࢐) (4. 9) 
Desplazamiento de una columna y corrección de matriz C 
Se puede relacionar la medida en el paso C y el paso A mediante: 
 ࡲ(࢏, ࢐) = ࡭(࢏, ࢐)ࡳ(࢏, ࢐) = ࡯(࢏ + ૚, ࢐)ࡳ(࢏ + ૚, ࢐) (4. 10) 
Se puede establecer relación entre todos los píxeles de una fila a un valor de esa misma 
fila, por ejemplo el valor central, a partir de la Ecuación 4.10. 
 ࡳ(૛૛, ࢐)
∏ ࡭(࢏, ࢐)࢑ି૚࢏ୀ૛૛
∏ ࡯(࢏, ࢐)࢑࢏ୀ૛૜
    ࢙࢏ ࢑ > 22  
ࡳ(࢑, ࢐)  =  (4. 11) 
 ࡳ(૛૛, ࢐)
∏ ࡯(࢏, ࢐)૛૛࢏ୀ࢑ା૚
∏ ࡭(࢏, ࢐)૛૚࢏ୀ࢑
    ࢙࢏ ࢑ < 22  
Para cada fila se puede relacionar el píxel (k, k) con el píxel (N-k+1, k) calculando la 
razón de la Ecuación 4.11 aplicada a ambos píxeles: 
 
∏ ࡭(࢏, ࢑)࢑ି૚࢏ୀࡺି࢑ା૚
∏ ࡯(࢏, ࢑)࢑࢏ୀࡺି࢑ା૛
    ࢙࢏ ࢑ > 22  
ࡳ(࢑, ࢑)
ࡳ(ࡺ − ࢑ + ૚, ࢑)
=  (4. 12) 
 
∏ ࡯(࢏, ࢑)ࡺି࢑ା૚࢏ୀ࢑ା૚
∏ ࡭(࢏, ࢑)ࡺି࢑࢏ୀ࢑
    ࢙࢏ ࢑ < 22  
A partir de la Ecuación 4.3 se tiene que: 
 
ࡳ(࢑, ࢑)
ࡳ(ࡺ − ࢑ + ૚, ࢑)
=
࡮(ࡺ − ࢑ + ૚, ࢑)
࡭(࢑, ࢑)
 (4. 13) 
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De la igualdad entre 4.12 y 4.13 se puede extraer un factor de corrección para la matriz 
C (݂′) como antes se hizo para la matriz B. 
 
∏ ࡭(࢏, ࢑)࢑ି૚࢏ୀࡺି࢑ା૚
∏ ࢌ′࢑࡯(࢏, ࢑)
࢑
࢏ୀࡺି࢑ା૛
=
࡮(ࡺ − ࢑ + ૚, ࢑)
࡭(࢑, ࢑)
    ࢙࢏ ࢑ > 22  
  (4. 14) 
 
∏ ࢌ′࢑࡯(࢏, ࢑)
ࡺି࢑ା૚
࢏ୀ࢑ା૚
∏ ࡭(࢏, ࢑)ࡺି࢑࢏ୀ࢑
=
࡮(ࡺ − ࢑ + ૚, ࢑)
࡭(࢑, ࢑)
   ࢙࢏ ࢑ < 22  
De donde se extrae un factor de corrección para cada fila ݂′݇. 
 
∏ ࡭(࢏, ࢑)࢑ି૚࢏ୀࡺି࢑ା૚
∏ ࡯(࢏, ࢑)࢑࢏ୀࡺି࢑ା૛
࡭(࢑, ࢑)
࡮(ࡺ − ࢑ + ૚, ࢑)
= ෑ ࢌ′࢑ = (ࢌ
ᇱ
࢑)
૛࢑ିࡺି૚
࢑
࢏ୀࡺି࢑ା૛
    ࢙࢏ ࢑ > 22  
  (4. 15) 
 
∏ ࡭(࢏, ࢑)ࡺି࢑࢏ୀ࢑
∏ ࡯(࢏, ࢑)ࡺି࢑ା૚࢏ୀ࢑ା૚
࡮(ࡺ − ࢑ + ૚, ࢑)
࡭(࢑, ࢑)
= ෑ ࢌ′࢑ = (ࢌ
ᇱ
࢑)
ࡺି૛࢑ା૚
ࡺି࢑ା૚
࢏ୀ࢑ା૚
   ࢙࢏ ࢑ < 22  
De la Ecuación 4.15 se deriva la matriz de correcciones a aplicar sobre la matriz del 
paso C. Podemos por tanto, obtener la matriz C corregida (CC) como: 
 ࢌ′࢑࡯(࢏, ࢑) = ࡯࡯(࢏, ࢑) (4. 16) 
Obtención factores uniformidad 
Con las matrices B y C corregidas se procede con la obtención de los factores de uni-
formidad. Se parte del píxel central que se define como referencia, ܩ(22,22) = 1. Los 
elementos de la fila central se obtienen a partir de la Ecuación 4.11: 
 ࡳ(૛૛, ૛૛)
∏ ࡭(࢏, ૛૛)࢑ି૚࢏ୀ૛૛
∏ ࡯࡯(࢏, ૛૛)
࢑
࢏ୀ૛૜
    ࢙࢏ ࢑ > 22  
ࡳ(࢑, ૛૛) =  (4. 17) 
 ࡳ(૛૛, ૛૛)
∏ ࡯࡯(࢏, ૛૛)
૛૛
࢏ୀ࢑ା૚
∏ ࡭(࢏, ૛૛)૛૚࢏ୀ࢑
    ࢙࢏ ࢑ < 22  
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 Los factores de la columna central, G(22,k), se obtienen a partir de la Ecuación 4.3, 
resultando:  
 ࡳ(૛૛, ࢑) =
࡮࡯(ࡺ − ࢑ + ૚, ૛૛)ࡳ(ࡺ − ࢑ + ૚, ૛૛)
࡭(૛૛, ࢑)
 (4. 18) 
Como ܩ(ܰ − ݇ + 1,22) pertenece a la fila central, de la Ecuación 4.17 se deduce que: 
 ࡳ(૛૛, ૛૛)
∏ ࡭(࢏, ૛૛)ࡺି࢑࢏ୀ૛૛
∏ ࡯࡯(࢏, ૛૛)
ࡺି࢑ା૚
࢏ୀ૛૜
 ࢙࢏ ࡺ − ࢑ + ૚ > 22 → (݇ < 22)  
ࡳ(ࡺ − ࢑ + ૚, ૛૛) =  (4. 19) 
 ࡳ(૛૛, ૛૛)
∏ ࡯࡯(࢏, ૛૛)
૛૛
࢏ୀࡺି࢑ା૛
∏ ࡭(࢏, ૛૛)૛૚࢏ୀࡺି࢑ା૚
࢙࢏ ࡺ − ࢑ + ૚ < 22 → (݇ > 22)  
Una vez obtenidos los factores para la fila y columna centrales, los correspondientes a 
cualquier otro píxel, ܩ(݅, ݆), se pueden expresar en función del factor del píxel central 
de esa fila, ܩ(22, ݆), a partir de 4.18 y 4.19: 
 
∏ ࡭(࢏, ૛૛)ࡺି࢑࢏ୀ૛૛
∏ ࡯࡯(࢏, ૛૛)
ࡺି࢑ା૚
࢏ୀ૛૜
    ࢙࢏ ࢑ < 22  
ࡳ(૛૛, ࢑) =
࡮࡯(ࡺ − ࢑ + ૚, ૛૛)ࡳ(૛૛, ૛૛)
࡭(૛૛, ࢑)
 ×  (4. 20) 
 
∏ ࡯࡯(࢏, ૛૛)
૛૛
࢏ୀࡺି࢑ା૛
∏ ࡭(࢏, ૛૛)૛૚࢏ୀࡺି࢑ା૚
    ࢙࢏ ࢑ > 22  
En la Figura 4.25 se muestra la medida del campo de calibración antes de aplicar los 
factores de calibración y después de aplicarlos. Se presentan también los histogramas de 
ambas imágenes donde se observa la disminución de la dispersión de los valores en tor-
no al valor del campo central. 
Para verificar el proceso, se ha hecho también en paralelo un proceso de calibración a 
partir de la irradiación del campo a 0º con la matriz centrada en el campo y la simula-
ción del mismo en el planificador. Los valores obtenidos en ambos casos son coinciden-
tes dentro de las incertidumbres. 
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Figura 4.25. Efecto de la calibración en la medida del campo de calibración. En la columna de la 
izquierda se observa el mapa de resultados normalizados a la unidad al valor central, antes de apli-
car los factores de uniformidad (arriba) y después (abajo). En la columna de la derecha están los 
histogramas que indican la distribución de los valores de los píxeles. 
4.3.1.2 Dependencia con la tasa de dosis 
El elemento de detección de esta matriz es similar a la de los dispositivos anteriormente 
presentados. Por esta razón no es de esperar un cambio significativo en su comporta-
miento respecto a la dependencia con la tasa de dosis. 
Sin embargo, dada la amplia gama de posibilidades de variación de tasa de dosis de este 
acelerador con la inclusión de los haces sin filtro aplanador, hemos realizado un detalla-
do estudio de la eficiencia de colección con este dispositivo. Debido a la profundidad 
del mismo lo presentamos en detalle en un capítulo posterior (Capítulo 5). 
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Figura 4. 26. Rendimiento en profundidad medido en polimetilmetacrilato con la cámara plano 
paralela PPC40 (línea continua) y con la matriz 2KLIC (o). 
4.3.1.3 Determinación del punto efectivo de medida 
Para la determinación del punto efectivo de la matriz se ha medido el rendimiento de un 
haz de 6 MV y una tasa de 100 UM/min, en función de la profundidad en el maniquí de 
polimetilmetacrilato manteniendo constante la distancia de la fuente al detector (100 
cm). Las mismas medidas se han realizado con una cámara plano paralela PPC40 de Iba 
debido a su alta resolución. Las posibles pérdidas por recombinación han sido tenidas en 
cuenta. En la Figura 4.26 pueden verse los dos rendimientos una vez ajustados. 
El análisis de los datos muestra que la profundidad del punto efectivo es de 8.5 mm de 
metacrilato. Se puede conocer la profundidad equivalente en agua (ݖܽ) mediante la rela-
ción (IAEA, 2005): 
 ࢠࢇ = ࣋࢖࢒ࢠ࢖࢒ (4. 21) 
Donde ݖ݌݈ es la profundidad en el metacrilato (8.5 mm) y ߩ݌݈ es la densidad másica del 
plástico. Para el metacrilato ߩ݌݈=1.19 g/cm
3 con lo cual la profundidad del punto efectivo 
sería ≈1 cm en agua. 
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4.3.1.4 Dependencia con la profundidad y el tamaño de campo 
Para el estudio de la dependencia con la profundidad y del tamaño de campo se ha irra-
diado la matriz 2KLIC a diferentes profundidades (3, 5, 10 y 20 cm) y distintos tamaños 
de campo (5×5, 10×10 y 20×20 cm2) manteniendo constante la distancia fuente detec-
tor igual a 100 cm. Los haces empleados han sido 6, 10 y 15 MV con filtro aplanador. 
Para disminuir la contribución debido a pérdidas por recombinación se ha trabajado a 
tasas de 100 unidades monitor minuto para 6 MV y 200 unidades monitor minuto para 
10 y 15 MV. No obstante, en todos los casos se han corregido las pérdidas por recombi-
nación a partir de los estudios que se expondrán más adelante en el Capítulo 5. 
Como detector de comparación se cambia la cámara plano paralela PPC40 empleada en 
la determinación del punto efectivo por una cámara CC13 de ionización de gas de 0.125 
cm3. Esto se hace así porque la cámara PPC40 presenta una moderada dependencia en 
energía que se pone de manifiesto fundamentalmente al cambiar la energía del haz se-
leccionada. Con la cámara CC13 se repiten todas las irradiaciones en idénticas condi-
ciones. Se comprueba que la posición del punto efectivo de la CC13 y de la matriz 
2KLIC están a la misma profundidad. 
Para la comparación de resultados se determina la razón entre la carga medida por la 
matriz y la cámara, y se comprueba cómo varía en función de las condiciones de medi-
da. En la Figura 4.27 se muestra para cada energía la variación en función de la profun-
didad según distintos tamaños de campo habiendo normalizado a la unidad para el cam-
po de 5×5 cm2. La incertidumbre de los resultados está en torno al 0.5%. Observando 
las gráficas se puede afirmar lo siguiente: 
 La 2KLIC presenta una sub-respuesta al aumentar el tamaño de campo. 
 Al variar la profundidad los cambios son poco notables, excepto para el haz de 6 
MV pues en el campo de 5×5 cm2 se produce un aumento de casi el 1.5% en se-
ñal relativa al pasar de 3 cm a 20 cm, probablemente debido al endurecimiento 
del espectro del haz.  
 La dependencia con el tamaño de campo disminuye al aumentar la energía del 
haz. 
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Figura 4. 27. Respuesta relativa de la matriz en función del tamaño de campo y la profun-
didad de la medida para distintos haces con filtro aplanador de 6 (a), 10 (b) y 15 MV (c), 
respecto a la medida obtenida con una cámara de ionización de aire, la CC13. Los datos 
están normalizados a la unidad para el campo de 5×5 cm2 a 20 cm de profundidad. 
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Figura 4. 28. Respuesta relativa de la matriz en función del tamaño de campo y la profundidad de 
la medida para un haz 15 MV respecto a la medida obtenida con una cámara microDiamond de 
PTW. Los datos están normalizados a la unidad para el campo de 5×5 cm2 a 20 cm de profundidad. 
Estas variaciones observadas son compatibles con la presencia de materiales no equiva-
lentes a agua en el interior de la matriz. En general, los efectos observados pueden ex-
plicarse a partir de una mayor atenuación para componentes de baja energía del haz. 
Estos componentes aumentan su contribución con el tamaño de campo, al disminuir la 
profundidad y al aumentar la calidad del haz. Si alguna de estas variables hace que la 
contribución aumente mucho, como ocurre por ejemplo al aumentar la energía del haz, 
utilizar un campo grande o trabajar a poca profundidad entonces, la variación en función 
del resto de parámetros disminuye. 
En la Figura 4.27c se observa un repunte de la señal para la profundidad de 3 cm. Esto 
se asocia al efecto volumen de la cámara cilíndrica CC13 que presenta un diámetro de 6 
mm. En la Figura 4.28 se pueden ver las mismas medidas de la matriz para la energía de 
15 MV comparadas con la cámara microDiamond de PTW. Se puede observar que no 
tiene lugar el repunte a la profundidad de 3 cm. 
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Figura 4. 29. Factores de anisotropía para la matriz 2KLIC. 
4.3.1.5 Anisotropía 
Para el estudio de la dependencia angular del dispositivo se ha colocado la matriz en las 
mismas condiciones empleadas para la verificación de los tratamientos (dentro de un 
maniquí cuadrado, de área 30×30 cm2 y espesor 14 cm, centrado en isocentro) y se han 
medido campos de 16×16 cm2 según diferentes incidencias, describiendo una circunfe-
rencia completa a intervalos de 10º.  
Por otro lado, se han adquirido imágenes de TAC de un maniquí de metacrilato de igua-
les dimensiones y se ha reproducido sobre ellas en el planificador la irradiación según 
las diferentes incidencias (Boggula et al., 2011). 
A partir de la comparación de los datos se puede extraer una tabla de factores de correc-
ción en función del ángulo para cada detector. Es interesante observar que el factor de 
corrección para una misma incidencia apenas varía de unos elementos a otros. Se ha 
comprobado mediante una cámara CC13 situada en el centro del maniquí que los cálcu-
los del planificador son coincidentes con la medida experimental obtenida a partir de 
ella (dentro de unas incertidumbres del ±1%). Por tanto, el factor de anisotropía 
(ܨܽ(ߠ)), normalizado a la unidad a cero grados, se calcula mediante: 
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Figura 4.
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entre campo y campo). Para la medida se ha colocado la matriz en un maniquí cuadrado 
a 7 cm de profundidad y distancia fuente detector de 100 cm.  
En la Figura 4.30 se muestran los distintos perfiles obtenidos. Se observa una variación 
significativa en la medida de los píxeles en zona de penumbra. La tasa de variación se 
mantiene aproximadamente constante en todo momento, debido al reducido tamaño del 
detector y a la existencia de un factor de llenado del 100%. Como medida de la sensibi-
lidad se ha determinado el cambio de señal en la 2KLIC, en el 50% de la penumbra del 
campo, por cada décima de milímetro de desplazamiento de la lámina. El valor obtenido 
es 1.8% por décima de milímetro. 
4.3.1.7 Reproducibilidad a corto y medio plazo 
Para determinar la reproducibilidad de la matriz se ha medido un campo de 24×24 cm2 
en el plano del isocentro. Para la reproducibilidad a corto plazo se analizan tandas de 10 
medidas consecutivas. Se ha repetido la medida de forma periódica durante 9 meses 
para el estudio a medio plazo. 
En el proceso de medida se ha incluido una cámara de ionización de aire, la CC13 de 
Iba, para monitorizar la señal. Las medidas de la cámara líquida se han corregido por 
temperatura y las de la cámara CC13 por presión y temperatura. 
Considerando una desviación estándar, la reproducibilidad a corto plazo fue del 0.08% y 
a medio plazo (durante un periodo de 9 meses) aumentó hasta el 0.4%. Las máximas 
diferencias registradas han sido 0.5% y 0.9% respectivamente. 
4.3.2. Aplicación de la matriz plana 2KLIC 
En esta sección se realizan una serie de medidas que precisan una resolución alta por 
parte del detector:  
 Medida de factores de salida de campos pequeños 
 Comparativa con placas radiográficas en la medida de machihembrado, campos 
segmentados contiguos y perfiles de campos pequeños. Las películas radiográfi-
cas empleadas son EDR2 de Carestream. Han sido reveladas en una MXP-2000 
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de Carestream y escaneadas en un Epxon Expression 10000 XL. La distancia de 
muestreo empleada en la lectura de las placas es de 5 puntos por milímetro. 
 Medida de campos pequeños irregulares correspondientes al proceso de verifica-
ción del modelo del acelerador en el planificador. El planificador es un planifi-
cador Pinnacle3 de Philips versión 9.4. El motor de cálculo que emplea está ba-
sado en un algoritmo de convolución/superposición de conos colapsados 
(Mackie et al., 1988; Mackie, 1985; Papanikolaou, 1993) 
 Verificación de tratamientos de pacientes con alta dosis y elevada complejidad.  
En las medidas se han empleado distintos tipos de energías entre las cuales se incluyen 
haces sin filtro aplanador. En todas las medidas se ha empleado un maniquí de sección 
cuadrada (30×30 cm2) de polimetilmetacrilato siendo la distancia desde la fuente al 
detector de 100 cm. La profundidad física empleada en todos los casos es 7 cm excep-
tuando los factores de salida que se han realizado a 10 cm de profundidad. 
4.3.2.1 Factores de salida 
Se han medido los factores de salida para campos conformados con el multiláminas 
desde el 10×10 hasta el 100×100 mm2. Las mordazas están fijas formando un campo de 
120×120 mm2. Se han empleado los haces de 6 MV, 10 MV y 15 MV. 
Las medidas se han efectuado con la matriz 2KLIC y con la cámara de ionización en 
aire CC13 y el diodo SFD ambos de Iba. Las medidas con el diodo SFD se han efectua-
do para campos menores o iguales a 30×30 mm2 para las energías de 6 y 10 MV y para 
campos menores de 40×40 mm2 en el caso de 15 MV. El diodo SFD y la matriz 2KLIC 
se desplazaron en dos dimensiones hasta situarlos en el máximo del campo. 
En la Figura 4.31 se muestran los factores de salida normalizados a un campo de 50×50 
mm2. Al comparar la matriz 2KLIC con la combinación de cámara de ionización y dio-
do SFD se observa la misma tendencia que tenía lugar para la matriz de 128 elementos. 
La matriz 2KLIC presenta una respuesta relativa mayor para campos pequeños (alcanza 
el 2% para el 10×10 mm2 en 6 MV) y menor para campos grandes (-1% para el 
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Figura 4. 31. Factores de salida para las energías: a) 6 MV, b) 10 MV y c) 15 MV. Están medidos 
con la matriz 2 KLIC y con la combinación de cámara CC13 y diodo esterotáctico. Los campos 
están normalizados a 50×50 mm2. En el apartado d) se muestran los factores de salida de 6 MV 
medidos también con la cámara microDiamond. 
100×100 mm2 en 6 MV). Estas diferencias disminuyen al aumentar la energía del haz 
(pasa a +1% para el 10×10 mm2 y -0.5% para el 100×100 mm2 en 10 y 15 MV) en con-
cordancia con lo visto en el análisis de la dependencia con el tamaño de campo y de la 
profundidad. 
Los factores de salida del haz de 6 MV, los que presentan mayores diferencias, han sido 
repetidos con la cámara microDiamond 60019 de PTW dado que ésta, a diferencia del 
diodo SFD, presenta una dependencia en energía despreciable. El radio de la cámara es 
1.1 mm y su espesor 1 m. 
En la Figura 4.31 se puede ver que las medidas de la microDiamond coinciden con las 
de la cámara CC13 y proporcionan una respuesta relativa mayor para campos pequeños. 
Esto puede ser debido a la sobre-respuesta en energía del diodo dado que la medida del 
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Figura 4. 32. Perfil de machihembrado para un haz 6MV-FFF medido con una placa radiográfica 
EDR2 (línea continua) y con la matriz 2KLIC (o). 
campo de 10×10 mm2 está referida al 30×30 mm2. Si se comparan los resultados de la 
matriz 2KLIC con los de la microDiamond se mantiene la tendencia observada con el 
diodo pero en este caso menos acusada para campos pequeños (+0.5% para 10×10 
mm2). 
4.3.2.2 Machihembrado y campo segmentado 
Se ha medido el machihembrado del multiláminas para varias energías irradiando dos 
campos que presentan aberturas en sus láminas complementarias de la misma forma que 
las mostradas en la sección 4.2.2.1. En este caso un campo presenta cuatro aberturas de 
ancho 1 cm y el otro tres. En la Figura 4.32 se muestra un perfil de ambos campos en la 
dirección perpendicular al movimiento de las láminas obtenido con placa EDR2 y con la 
matriz 2KLIC para la energía de 6 MV-FFF. A pesar de la alta resolución de la matriz se 
observa que suaviza los valles, debido al efecto volumen del detector, pasando de un      
-15.6% de diferencia en término medio entre el valle y la zona plana a un -9.5% regis-
trados por la matriz 2KLIC. 
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Figura 4. 33. Perfil según la dirección de movimiento de las láminas para un haz de 6 MV-FFF 
medido con película radiográfica (línea continua) y matriz 2KLIC (o). El campo está formado por 
cuatro segmentos contiguos de 20×80 mm2. 
En la Figura 4.33 se muestra la medida de un campo constituido por cuatro segmentos 
de 20×80 mm2 contiguos correspondientes a la energía de 6 MV-FFF. Al igual que para 
el machihembrado, se ha obtenido con pelicula radiográfica y con la matriz 2KLIC. La 
figura representa un perfil en la dirección de movimiento de las láminas. Aunque la 
2KLIC reproduce bien los picos, la anchura a media altura de los mismos está también 
suavizada debido al efecto volumen del elemento de detección de la matriz. Los picos 
pasan de tener una anchura a media altura medidos en película de 3.4, 4.6 y 4.0 mm a 
4.2, 5.1 y 4.6 mm registrados con la matriz. 
4.3.2.3 Perfiles de campos pequeños 
Se han medido los perfiles de un haz de 10 MV-FFF y tasa 2400 UM/min correspon-
dientes a un 20×20 y un 30×30 mm2, según la dirección de movimiento de las láminas, 
utilizando la matriz 2KLIC y la película radiográfica.  
Para el perfil medido con la película radiográfica se emplea una técnica de doble expo-
sición para ampliar el rango dinámico y poder reproducir así correctamente la zona co-
rrespondiente a las colas (Sánchez-Doblado et al., 2007). La película para la zona cen-
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Figura 4. 34. Perfiles de 10 MV-FFF según la dirección de movimiento de las láminas para los cam-
pos de 20×20 y 30×30 mm2 medidos con película (línea continua) y con la matriz 2KLIC (o) 
tral (0.4 a 2 Gy) del perfil se ha irradiado a 2 Gy y la película correspondiente a las do-
sis bajas (0.08 a 0.4 Gy) se ha irradiado a 8 Gy. 
Con la matriz 2KLIC se han medido los campos usando las tasas de 2400 UM/min y 400 
UM/min para ver la influencia de la tasa de dosis. Una vez normalizados los perfiles, la 
comparación Gamma entre las medidas realizadas a ambas tasas es del 100% de los 
puntos para 1% 1 mm. 
En la Figura 4.34 se muestran los perfiles de los campos medidos con película radiográ-
fica y con la matriz 2KLIC. Los perfiles reproducidos son equivalentes en ambos casos, 
observándose un pequeño suavizado del perfil debido al tamaño del detector pero su 
efecto es despreciable.  
4.3.2.4 Campos irregulares 
Durante la verificación del modelado del planificador se irradian campos irregulares 
para comprobar el ajuste del modelo a las medidas realizadas en el acelerador. Estas 
medidas normalmente sólo se efectúan en un punto mientras que al hacerlo usando la 
matriz 2KLIC se puede obtener una medida de todo el campo.  
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Figura 4. 35. Campos irregulares empleados durante la verificación del modelado del haz de  
6 MV-FFF. 
 
Tabla 4. 8. Porcentaje de puntos con Índice Gamma<1 para los campos irregulares del triángulo y 
de la luna para distintas tolerancias. 
Tolerancia 
(%,mm) 
Triángulo Luna 
(2,2) 100% 100% 
(1.5,1.5) 100% 99.3% 
(1,1) 96% 86.2% 
 
En este caso se ha empleado la matriz 2KLIC durante la comprobación del modelado de 
la energía 6 MV-FFF. Entre otros se han irradiado el triángulo asimétrico y el campo 
con forma de luna mostrados en la Figura 4.35. 
Para independizar el resultado de la medida del estado del acelerador en el momento de 
realizarla, éste se referencia a la medida de un campo cuya dosis en condiciones óptimas 
de calibración del acelerador es conocida. En este caso para la medida de los campos 
irregulares se eligió un 30×30 mm2 pues el tamaño de los campos a medir es de este 
orden. 
Los resultados obtenidos a partir de la comparación Gamma se muestran en la Tabla 
4.8. Prácticamente la totalidad de los puntos presenta un índice Gamma <1 para las tole-
rancias de 1.5% y 1.5 mm (100% para el triángulo y 99.3% para la luna). 
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Figura 4. 36. Distribuciones de dosis verificadas mediante la matriz 2KLIC. a), b) y c) Casos 1, 2 y 
3. d) Caso 4 y 4-FFF. 
4.3.2.5 Verificación de tratamientos con modulación de intensidad 
Para la verificación de los tratamientos de pacientes se han empleado dos modalidades: 
la verificación del tratamiento colapsado y la verificación del tratamiento completo. En 
ambos casos se debe referenciar la medida del tratamiento a un campo cuya dosis sea 
conocida en condiciones óptimas de calibración del acelerador. De esta manera el resul-
tado es independiente del estado de la dosis de referencia del acelerador. En nuestro 
caso se ha empleado un campo de 50×50 mm2.  
En el tratamiento colapsado sólo es preciso corregir por la matriz de uniformidad. En el 
tratamiento completo es necesario, además, corregir por el factor de anisotropía corres-
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Tabla 4. 9. Datos de configuración correspondientes a los tratamientos que se han verificado. 
Tratamiento Energía Nº Incidencias Dosis/fracción 
Caso 1 6 MV 
12 separadas 15º 
Hemiarco posterior 
9 
Caso 2 6 MV 
12 separadas 15º 
Hemiarco posterior* 
9 
Caso 3 6 MV 
16 separadas 
20º** 
9 
Caso 4 6 MV 
15 separadas 
24º 
7.5 
Caso 4 FFF 6 MV-FFF 
15 separadas 
24º 
7.5 
*Los haces a 90º y 270º se han cambiado por haces a 60º y 300º 
**Faltan los haces a 100º y260º 
 
pondiente a cada ángulo de incidencia por separado y después sumar la contribución de 
todas las incidencias. En todos los casos analizados se emplea una dosis umbral del 10% 
para el análisis Gamma, y de cara a la tolerancia en dosis se utiliza un porcentaje de la 
dosis máxima.  
Se han verificado cuatro tratamientos con modulación de intensidad, correspondientes a 
tres irradiaciones vertebrales (casos 1, 2 y 3) y una ganglionar (caso 4) (ver Figura 
4.36). Todos ellos han sido planificados con 6 MV. Todos los casos se han verificado 
usando el tratamiento completo, y los casos 1, 2 y 3 se han verificado también usando el 
tratamiento colapsado. Además, el tratamiento ganglionar se ha repetido usando el haz 
de 6 MV-FFF (caso 4 FFF).En la Tabla 4.9 se muestra los aspectos fundamentales de la 
configuración de los tratamientos. 
En la Tabla 4.10 se muestran los porcentajes de puntos con índice Gamma<1 de las ve-
rificaciones de tratamiento colapsado de los casos 1, 2 y 3 con diferentes tolerancias. 
Casi el 100% de los puntos tienen índice Gamma<1 para 3% y 3mm y en los tres casos 
el porcentaje de puntos es mayor del 95% para 2% y 2 mm.  
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Tabla 4. 10. Porcentaje de puntos con Gamma <1 en verificaciones de tratamientos colapsados, 
para diferentes valores de tolerancia establecidos. 
Tolerancias 
 (%, mm) 
Caso 1 Caso 2 Caso 3 
(3,3) 99.4 99.3 99.7 
(2,2) 95.8 95.3 98.7 
(1.5,1.5) 86.5 83.2 93.7 
 
Figura 4. 37. Análisis Gamma correspondiente al caso 4. En la columna de la izquierda arriba, está 
el mapa de dosis del planificador y abajo, la medida de la matriz 2KLIC. En la columna de la dere-
cha se muestra el mapa de índices Gamma y el histograma correspondiente para tolerancias     
2%/2 mm. 
En la Tabla 4.11 se exponen los resultados obtenidos para las cuatro verificaciones de 
tratamiento completo. En la Figura 4.37 se muestran las distribuciones de dosis medidas 
y calculadas en el caso 4, y la intercomparación Gamma entre ellas. 
En todos los tratamientos completos analizados la correspondencia entre el cálculo y la 
parte experimental presenta unas desviaciones muy pequeñas, por debajo de 2%/2mm, 
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Tabla 4. 11. Porcentaje de puntos con Gamma <1 en verificaciones de tratamientos completos tras 
aplicar las correcciones por uniformidad y anisotropía, para diferentes valores de tolerancia esta-
blecidos. 
Tolerancias  
(%, mm) 
Caso 1 Caso 2 Caso3 Caso4 Caso4 FFF 
(3,3) 99.4 99.8 99.0 99.9 99.9 
(2,2) 95.8 97.9 98.1 99.5 99.1 
(1.5,1.5) 86.5 92.1 96.6 95.4 94.2 
 
Tabla 4. 12. Porcentaje de puntos con Gamma <1 en la verificación del tratamiento completo nº4, 
para diferentes valores de tolerancia establecidos. Se muestran los resultados sin correcciones, co-
rregidos por uniformidad y corregidos por uniformidad y anisotropía. 
Tolerancias 
(%, mm) 
Datos originales Uniformidad 
Uniformidad +  
Anisotropía 
(3,3) 94.1 96.6 99.9 
(2,2) 87.1 90.5 99.5 
(1.5,1.5) 78.7 77.5 95.4 
 
para la práctica mayoría de los puntos. Se observa también que el efecto de dependencia 
en tasa de dosis no tiene una gran importancia en este tipo de verificaciones: la verifica-
ción del caso 4 con 400 y 2400 UM/min (FFF) da lugar a tasas de paso muy similares. 
A modo de ejemplo, y para resaltar la importancia de las correcciones por ganancia y 
por anisotropia, en la Tabla 4.12 se muestran porcentajes de puntos con Gamma<1 antes 
de aplicar las correcciones, tras la corrección por el mapa de uniformidad y por último, 
tras incluir también la corrección por anisotropía. Se observa una clara mejoría en cada 
uno de los pasos, por ejemplo, el mapa de índices Gamma para la tolerancia de 
2%/2mm pasa de 87.1% a 90.5% con la corrección de uniformidad y con la corrección 
de anisotropía a 99.5%. 
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4.3.3. Conclusiones 
Con la construcción de la matriz 2KLIC se da un paso adelante en la evolución de los 
prototipos que confluyen en él: la matriz lineal de 128 píxeles y la matriz plana rectan-
gular de 128 píxeles. La matriz 2KLIC es una matriz de alta resolución especialmente 
diseñada para la verificación de tratamientos de elevada complejidad y la contribución 
al proceso de control de calidad del acelerador con la posibilidad de realizar perfiles de 
campos hasta 227.5 cm en las direcciones longitudinal y transversal y 322 mm según las 
diagonales.  
Durante la fase de caracterización se ha establecido un procedimiento de calibración, 
basado en el método de Donetti y colaboradores. Este procedimiento es fácilmente au-
tomatizable y sólo requiere tres adquisiciones de un mismo campo con la matriz en dis-
tintas posiciones. 
La caracterización del dispositivo ha mostrado que el punto de medida efectivo de la 
matriz se encuentra aproximadamente a ≈1 cm de profundidad en agua. Se ha visto que 
el detector presenta dependencia en energía que se manifiesta al analizar la variación de 
la respuesta en función de la profundidad y del tamaño de campo. En 6 MV para un 
200×200 mm2 a 20 cm de profundidad la sub-respuesta puede llegar a ≈2.2% de señal. 
Estas variaciones observadas son compatibles con la presencia de materiales no equiva-
lentes a agua en el interior de la matriz. Esta variación es algo superior a la registrada 
con la matriz plana de 128 elementos (<2%) lo cual es coherente con el aumento de mi-
cropistas necesarias para la conducción de señales hasta las tarjetas. 
El estudio de la dependencia de la respuesta en función del ángulo de incidencia mues-
tra una importante anisotropía: (≈28%) para incidencia lateral y 7% para incidencia 
posterior. No obstante estas desviaciones pueden ser corregidas aplicando un factor de 
anisotropía en función de la dirección de incidencia. 
La sensibilidad del detector a cambios en la posición de las láminas es de ≈1.8% por 
décima de milímetro en la penumbra del campo. Esto es posible gracias al factor de lle-
nado del 100% y el reducido tamaño de los píxeles. 
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El efecto de volumen del detector asociado a un tamaño característico de 2.5 mm da 
lugar a un ligero suavizado de los perfiles con altos gradientes de dosis como en medi-
das de machihembrado y de campos segmentados contiguos. 
Se ha utilizado el detector para la medida de factores de salida de campos pequeños en 
6, 10 y 15 MV conformados con multiláminas. El resultado se ha comparado con la 
cámara CC13 (para campos mayores de 30×30 mm2 en 6 y 10 MV y de 40×40 mm2 en 
15 MV) y el diodo SFD (para los campos menores). Se observa el mismo efecto que 
para la matriz plana de 128 elementos con una sobre-respuesta para campos pequeños y 
una sub-respuesta para campos grandes.  
Se ha aplicado la matriz a los procedimientos de verificación de pacientes. Se han anali-
zado 4 casos, realizando tanto verificaciones colapsadas como de tratamiento completo. 
En todos los casos el nivel de correspondencia entre el planificador y la medida de la 
matriz es muy alta cuando las tolerancias son 2%/2mm. 
Los resultados de las pruebas de caracterización y aplicación permite confirmar la vali-
dez de la matriz 2KLIC para la medida de distribuciones de dosis en condiciones de 
elevada complejidad, con presencia de campos pequeños y gradientes acusados. 
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Capítulo 5 
Estudio de 
recombinación en haces 
sin filtro aplanador
 
5.1. Radioterapia con haces sin filtro aplanador 
La ausencia del filtro aplanador en la trayectoria del haz incrementa notablemente la 
dosis por pulso (en el acelerador TrueBeam un factor 2.3 para los haces de 6 MV y un 
factor 4 para los haces de 10 MV).  
Desde el punto de vista de la dosimetría con detectores de ionización, este aumento de 
dosis por pulso provoca una mayor recombinación de portadores y por consiguiente, 
una eficiencia de colección menor. Recientemente se han presentado estudios donde se 
analiza la eficiencia de colección de distintos detectores en haces sin filtro aplanador 
(Lang, Hrbacek, Leong, & Klöck, 2012; Wang, Easterling, & Ting, 2012), dada la im-
portancia de conocer estos efectos para una dosimetría precisa de estos haces.  
En general, para cámaras de aire se reportan eficiencias de colección un 0.6-0.9% meno-
res, aunque todavía resultan elevadas. Los métodos de corrección por recombinación 
(métodos de los dos voltajes) siguen siendo válidos (Boag & Currant, 1980). 
El aumento de recombinación es especialmente importante en cámaras líquidas, dada su 
alta densidad másica y baja densidad de portadores. Lang y colaboradores presentan 
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eficiencias de colección de hasta 0.94. Existen además dudas sobre la aplicabilidad de 
los métodos de corrección por saturación en cámaras líquidas (Andersson et al., 2012) 
en esta situación. En particular, estos métodos se basan en la teoría de Boag, que como 
se introdujo en el Capítulo 1, Sección 1.3.2.3, puede no poder aplicarse a cámaras líqui-
das en determinadas situaciones clínicas. 
Por otra parte, la recombinación en detectores de diamante no ha sido contemplada en 
estos análisis. 
En el trabajo que aquí se presenta se han abordado dos estudios sobre recombinación 
que no han sido tratados hasta la fecha centrándonos en haces sin filtro aplanador: 
  Recombinación en detectores basados en diamante sintético (cámara micro-
Diamod 60019 de PTW) en haces sin filtro aplanador. 
 Recombinación en cámaras líquidas para altas dosis por pulso y más allá de los 
límites de la teoría de Boag, cuando tiene lugar el solapamiento de pulsos. 
El trabajo se lleva a cabo en un acelerador TrueBeam (Varian Medical Systems, Palo 
Alto, CA) ubicado en el Hospital General de Valencia y perteneciente a la empresa 
ERESA. El acelerador dispone de haces de fotones de energías 6, 10 y 15 MV con filtro 
aplanador y de energías 6 y 10 MV sin filtro aplanador (6MV-FFF y 10MV-FFF). Es 
posible variar la frecuencia de repetición de pulsos para cada una de ellas, dando lugar a 
tasas de unidades monitor de 100 a 600 UM/min para los haces sin filtro aplanador, de 
400 a 1400 UM/min para 6MV-FFF y de 400 a 2400 UM/min para 10MV-FFF. 
5.2. Dependencia de la tasa de dosis de la cámara microDiamond PTW 60019 
En este estudio (Brualla-González, Gómez, Pombar, & Pardo-Montero, 2015) se presen-
ta una caracterización completa de la recombinación de la cámara microDiamond PTW 
60019 irradiada por haces sin filtro aplanador. Está enfocado en el análisis de la depen-
dencia de la dosis por pulso y de la frecuencia de repetición de pulsos. 
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5.2.1. Montaje experimental 
Las medidas experimentales se han llevado a cabo colocando la cámara microDiamond 
en un maniquí cuadrado de PMMA a 10 cm de profundidad (para evitar posibles efectos 
asociados a la contaminación electrónica) con el eje del detector perpendicular al haz. 
La distancia de la fuente al detector se varió entre 70 cm y 150 cm para poder variar la 
dosis por pulso. El detector se irradió con un campo de 16×16 cm2 (en el plano de iso-
centro), con varias energías (6MV-FFF, 10MV-FFF y 10 MV que se emplea como refe-
rencia) y tasas de unidades monitor. Antes de proceder a las medidas se preirradió con 
una dosis ≈ 6 Gy que es suficiente para alcanzar la estabilidad de la señal (Ciancaglioni 
et al., 2012). La corriente de fuga se midió antes y después de cada irradiación, y siem-
pre resultó inferior a 0.1 pA. 
Como valores de referencia para cada tipo de haz y distancia se realizaron las medidas 
con una cámara de ionización de aire, la CC13 de Iba que tiene 0.125 cm3 y 6 mm de 
diámetro. Estas medidas de referencia se hicieron únicamente para una tasa de unidades 
monitor por energía, la más baja de las tasas de unidades monitor empleadas. Los resul-
tados de la CC13 fueron corregidos por recombinación ajustando linealmente los valo-
res 1/Q-1/V, siendo los valores empleados para el voltaje 100, 200 y 300 V. Se usaron 
tres voltajes en lugar de los dos habituales para reducir la incertidumbre del método. La 
aplicabilidad del método de corrección fue específicamente comprobada particularmen-
te para las tasas más altas de los haces sin filtro aplanador, midiendo las curvas de Jaffé 
e incluyendo no linealidades debido a la multiplicación de cargas en el ajuste (DeBlois 
et al., 2000). No se observaron no linealidades. Se midió también el efecto de polariza-
ción, pero se descartó por ser despreciable, y la presión y temperatura fueron controla-
das. 
5.2.2. Medida de la frecuencia de repetición de pulsos y cálculo de la dosis 
por pulso 
Para la determinación de la dosis por pulso es preciso conocer la frecuencia de repeti-
ción de los pulsos para cada configuración de haz y tasa seleccionados. Para determinar-
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la se ha medido la corriente en el blanco utilizando un osciloscopio Tektronic. Los pe-
riodos (P) entre pulsos registrados en función de la tasas de dosis (ܷ̇ܯ) y del haz selec-
cionados son: 
 
P= 
(૚૟૟ૠ ± ૚)/ࢁࡹ̇ 
(૜૜૜૜ ± ૚)/ࢁࡹ̇ 
(૜ૡૡ૜ ± ૛૝)/ࢁࡹ̇ 
(૟૟૟ૢ ± ૝)/ࢁࡹ̇ 
Para 6 MV y 10 MV 
Para 15 MV 
Para 6 MV-FFF 
Para 10 MV-FFF 
(5. 1) 
Donde el periodo está expresado en ms y la tasa en UM/min. 
Es importante observar que mientras que para los haces con filtro aplanador el intervalo 
de tiempo entre pulsos es constante (el ajuste fino de tasa de dosis se consigue cambian-
do la longitud de los pulsos, método conocido como “pulse length method”), esto no 
ocurre para los haces sin filtro aplanador. Para estos haces hemos observado que un 
pulso de radiación desaparece cada 6-7 pulsos (en este caso el ajuste fino se realiza eli-
minando algunos pulsos de radiación, método conocido como pulse drop method). Los 
periodos mostrados en la Ecuación 5.1 para los haces sin filtro aplanador se refieren 
solo al periodo de las zonas a intervalos regulares del haz. El porcentaje de pulsos eli-
minados ha sido medido en un rango de varios cientos de pulsos y ha resultado ser 
aproximadamente un 15±2% tanto para 6MV-FFF como para 10MV-FFF, independien-
temente de la tasa de unidades de monitor empleadas. 
Las frecuencias de repetición de pulsos (pulsos por segundo) se obtienen a partir de 
ܴܲܨ = (1000/ܲ)ܽ, donde P viene dado por la Ecuación 5.1 y a es un factor de correc-
ción que tiene en cuenta los pulsos eliminados (ܽ = 1 y ܽ = 0.85 para las modalidades 
con filtro y sin filtro aplanador respectivamente).  
Una vez conocida la frecuencia de repetición de pulsos los valores de dosis por pulso se 
determinan a partir de las medidas corregidas de la cámara CC13 y de su coeficiente de 
calibración. Las dosis por pulso empleadas en este trabajo van desde 0.11 mGy/pulso a 
2.19 mGy/pulso abarcando de esta forma el rango completo de dosis empleadas en tra-
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tamientos sin filtro aplanador. Las incertidumbres correspondientes a estas dosis calcu-
ladas están afectadas por las incertidumbres del factor de calibración de la cámara, de 
los factores de corrección aplicados a la medida y de la incertidumbre de la propia me-
dida. Teniendo esto presente se ha asociado de forma conservadora una incertidumbre 
del 4% a los valores de dosis por pulso, lo cual debería suponer un margen suficiente 
para cubrir todas las incertidumbres asociadas. 
5.2.3. Método de cálculo de las eficiencias de colección 
Las eficiencias de colección, ݂, para la cámara microDiamond pueden ser obtenidas a 
partir de la relación entre la lectura de la cámara microDiamond y la cámara de referen-
cia CC13 respecto a la misma relación en condiciones de referencia: 
 ࢌ(࢙) = ቆ
ࡹࣆࢊ࢏ࢇ࢓࢕࢔ࢊ(࢙)
ࡹ࡯࡯૚૜(࢙)
ቇ ቆ
ࡹ࡯࡯૚૜(࢙࢔࢕࢘࢓)
ࡹࣆࢊ࢏ࢇ࢓࢕࢔ࢊ(࢙࢔࢕࢘࢓)
ቇ (5. 2) 
Donde ܯఓௗ௜௔௠௢௡ௗ y ܯ஼஼ଵଷ son las medidas con la microDiamond y la cámara CC13 (en 
este caso corregidas), ݏ representa las condiciones de medida (energía, distancia y tasa 
de unidades monitor, …) y s୬୭୰୫las condiciones de normalización (10 MV, distancia 
fuente detector 150 cm) en las cuales se considera que la recombinación en la micro-
Diamond es despreciable pues la dosis por pulso es muy baja (0.11 mGy). Es importante 
remarcar que la Ecuación 5.2 proporciona estrictamente una eficiencia de colección 
respecto al punto de referencia. Sólo si la colección de carga en esas condiciones, 
(ݏ௡௢௥௠), es completa entonces la Ecuación 5.2 proporciona eficiencias de colección ab-
solutas.  
Para el cálculo de las incertidumbres asociadas al cálculo de eficiencias de colección 
hemos seguido las recomendaciones de “Guide to the Expression of Uncertainty Measu-
rement” con un factor de cobertura de ݇ = 1. 
Las incertidumbres asociadas a la eficiencia de colección calculadas mediante la Ecua-
ción 5.2 surgen de incertidumbres en las medidas de la microDiamond y de la CC13 
(corregidas). Ambas cámaras presentan buena repetitividad, y la incertidumbre tipo A 
asociada a las mismas es inferior al 0.1%. Respecto a las medidas de la CC13, el hecho 
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de que estén corregidas incrementa la incertidumbre asociada especialmente debido a la 
corrección por saturación. Se ha evaluado numéricamente la incertidumbre de la medida 
corregida calculando el efecto de incertidumbres gaussianas con ߪ=0.1% en la eficien-
cia de colección determinada mediante el ajuste lineal de 1/Q-1/V para tres voltajes, 
obteniendo una desviación estándar de ≈0.13% (0.17% si se usan sólo dos puntos). Al 
final se ha estimado un 0.23% de incertidumbre relativa para las eficiencias de colec-
ción de la microDiamond calculadas mediante la Ecuación 5.2 tras considerar todos los 
factores implicados. 
5.2.4. Eficiencias de colección en función de la dosis por pulso 
En la Figura 5.1 se muestra la dependencia de las eficiencias de colección calculadas en 
función de la dosis por pulso hasta 2.19 mGy/pulso. Se puede ver cómo la eficiencia de 
colección disminuye a medida que aumenta la dosis por pulso. 
En la hoja de especificaciones de la cámara se informa de una dependencia con la dosis 
por pulso dentro de ±1% en el rango 0.05-0.8 mGy/pulso referida a 0.3 mGy/pulso. Los 
resultados aquí obtenidos parecen pues coincidentes, aunque no se han alcanzado dosis 
por pulso tan bajas, se obtiene una variación de ±1% en el rango 0.1-0.8 mGy/pulso 
referidos a 0.3 mGy/pulso. Además, al extender el rango hasta las dosis por pulso que 
tienen lugar en los haces sin filtro aplanador, se han encontrado eficiencias de colección 
sistemáticamente mayores que 0.978 para valores de dosis por pulso hasta 2.2 
mGy/pulso. En general, la dependencia de la dosis por pulso es ≤ ±1.1% en el rango 
0.1-2.2 mGy/pulso referida a 0.5 mGy/pulso. 
La eficiencia de colección no muestra la dependencia lineal en función de la dosis por 
pulso en la región próxima a saturación de las cámaras de ionización. En éstas la efi-
ciencia de colección en haces pulsados está bien descrita por la ecuación de Boag que 
puede ser aproximada en forma de serie de Taylor para obtener ݂ ≈ 1 − ܾܦ௣ en la re-
gión próxima a saturación, donde ܦ௣ se refiere a la dosis por pulso. En varios trabajos 
aplicados a detectores de diamante naturales (Laub & Crilly, 2014) se sugiere una de-
pendencia lineal en función de la raíz cuadrada de la tasa de producción de pares 
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electrón-hueco. Siguiendo esta propuesta se han ajustado los datos obtenidos a una ex-
presión de la forma: 
 ࢌ = ૚ − ࢉටࡰ࢖ − ࡰ࢖
૙ (5. 3) 
Esta expresión proporciona un mejor ajuste que la ecuación lineal previamente comen-
tada, tal y como se puede ver en la Figura 5.1. 
La dependencia en tasa de dosis en detectores de estado sólido se modela habitualmente 
usando la fórmula empírica de Fowler-Attix (Fowler, 1966) 
 ࡹ(ࡰ) = ࢑ࡰ̇∆ (5. 4) 
donde el parámetro ∆ controla la dependencia en tasa de dosis. Si se asume el mismo 
tipo de dependencia en función de la dosis por pulso, se puede usar la Ecuación 5.4 en 
combinación con la Ecuación 5.2 para obtener una expresión para la eficiencia de colec-
ción (normalizada a la unidad para la dosis por pulso más baja, ܦ௣
଴) que tiene la siguien-
te forma: 
 ࢌ = ቆ
ࡰ࢖
૙
ࡰ࢖
ቇ
૚ିઢ
 (5. 5) 
Esta dependencia proporciona el mejor ajuste a los datos experimentales con 
Δ=0.992±0.001, tal y como se puede ver en la Figura 5.1. 
Aunque una dependencia lineal no puede ser totalmente descartada cuando se conside-
ran las incertidumbres, la dependencia de la eficiencia de colección en la dosis por pulso 
para detectores de diamante parece ser diferente de la observada en cámaras de ioniza-
ción. Una dependencia lineal de la raíz cuadrada de la dosis por pulso o una dependen-
cia según la fórmula Fowler-Attix proporcionan un mejor ajuste de los datos experimen-
tales. Este no es un resultado inesperado pues la recombinación en detectores de 
diamante es un proceso físico más complejo que el que tiene lugar en las cámaras de 
ionización, con un papel importante para las impurezas (Knoll, 2010) y puede dar lugar 
a otras dependencias funcionales.  
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Figura 5. 1. Eficiencia de colección de la cámara microDiamond frente a la dosis por pulso calcula-
da según la Ecuación 5.2. Se muestran los resultados para haces de 10 MV (ઢ), 6 MV-FFF (⊡) y 10 
MV-FFF (O). Aparecen también los mejores ajustes a una dependencia lineal (línea a trazos), a una 
función de la forma ࢌ = ૚ − ࢉඥࡰ࢖ − ૙. ૚૚ (línea continua fina) y el ajuste a la expresión Fowler-
Attix ࢌ = ൬
ࡰ࢖
૙
ࡰ࢖
൰
૚ିઢ
(línea continua gruesa). 
Aunque el modelo de Fowler-Attix es usado normalmente para describir la dependencia 
de la lectura en función de la tasa de dosis, se ha comprobado que este ajuste exponen-
cial proporciona un buen ajuste de la señal (y de la eficiencia de colección) en función 
de la dosis por pulso. Sin embargo, la tasa de dosis instantánea puede ser proporcional a 
la dosis por pulso durante la duración del pulso (esto está garantizado cuando los cam-
bios en la dosis por pulso son debidos a variaciones en la distancia fuente superficie, 
pero no cuando la dosis por pulso cambia debido a la variación de la modalidad del haz, 
pues en ese caso la dosis por pulso puede cambiar debido a cambios en la longitud del 
pulso) lo que daría lugar a la misma dependencia en dosis por pulso. 
5.2.5. Eficiencias de colección en función de la frecuencia de repetición de 
pulsos 
Se ha estudiado también la dependencia de la eficiencia de colección en función de la 
frecuencia de repetición de pulsos. Para ello se ha variado la tasa de unidades monitor 
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Figura 5. 2. Señal normalizada de la cámara microDiamond frente a tasa de unidades de 
monitor para 10 MV-FFF (1.22 mGy/pulso). Las barras de error corresponden a la des-
viación estándar de seis medidas. 
para una dosis por pulso determinada. La Figura 5.2 muestra dicha dependencia única-
mente para una dosis por pulso de 1.22 mGy/pulso (10MV-FFF), pero la misma tenden-
cia se observa para todos los valores de dosis por pulso. En la gráfica se muestran el 
promedio y la desviación estándar para seis valores por cada tasa de dosis. No se aprecia 
una dependencia significativa en función de la tasa de unidades monitor. 
El efecto de las impurezas en la recombinación en los detectores de diamante ha sido 
ampliamente estudiado (Ade & Nam, 2015; Balducci et al., 2006; Guerrero, Tromson, 
Bergonzo, & Barrett, 2005). La dinámica de captura y liberación debido a la presencia 
de impurezas puede afectar a la señal. Sin embargo este efecto parece estar en el rango 
de los microsegundos (Balducci et al., 2006), muy por debajo de los periodos entre pul-
sos en haces pulsados de radioterapia. Se sabe que detectores de estado sólido como los 
diodos presentan una dependencia con la frecuencia de repetición de pulsos que puede 
ser importante debido a la dinámica de las trampas de portadores, pero en este caso el 
tiempo característico de liberación de estas trampas está en el rango de milisegundos a 
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segundos (Jursinic 2013). En este trabajo no hemos observado esta dependencia en la 
microDiamond. 
5.2.6. Conclusiones 
Se ha presentado la caracterización de la recombinación en haces sin filtro aplanador de 
la cámara microDiamond 60019 PTW basada en un diamante sintético.  
La eficiencia de colección decrece con la dosis por pulso hasta 0.978 para una dosis por 
pulso de 2.2 mGy/pulso. La dependencia en tasa de dosis es ≤ ±1.1% en el rango de 0.1 
a 2.2 mGy/pulso referida a 0.5 mGy/pulso. Esta dependencia es similar al valor docu-
mentado en el manual de usuario en un rango de dosis por pulso más pequeño (0.05-0.8 
mGy).  
La dependencia de la eficiencia de colección con la dosis por pulso no muestra la típica 
tendencia lineal observada en la zona próxima de saturación de las cámaras de ioniza-
ción. En su lugar un ajuste basado en el modelo de Fowler-Attix proporciona un buen 
ajuste a los datos experimentales. Esta diferencia es lógica si se tiene presente que la 
recombinación en detectores de diamante es un proceso físico más complejo debido a la 
presencia de impurezas que puede dar lugar a diferentes tipos de tendencias. 
En cuanto a la dependencia de la eficiencia de colección respecto a la frecuencia de re-
petición de pulsos no se ha encontrado ninguna dependencia significativa, al contrario 
que en otros detectores de estado sólido como los diodos. Los efectos debidos a las pre-
sencias de trampas no causan una dependencia de la eficiencia de colección con la fre-
cuencia de repetición de pulsos, probablemente debido a que los tiempos característicos 
de las mismas, del orden de los s (Balducci et al., 2006), son sensiblemente inferiores a 
los periodos entre pulsos, del orden de los ms. 
La dependencia de la cámara microDiamond en función de la tasa de dosis para haces 
sin filtro aplanador es moderada, aunque las pérdidas por recombinación al variar el 
tamaño de pulso deben ser consideradas al realizar determinadas medidas, como por 
ejemplo los factores de salida. 
Estudio de recombinación en haces sin filtro aplanador 
 
 
155
5.3. Recombinación en cámaras líquidas de ionización: más allá de los límites 
de Boag 
La recombinación en cámaras líquidas ha sido ampliamente estudiada (Andersson, 
Kaiser, et al., 2012; Chung, Davis, & Seuntjens, 2013; Johansson, Wickman, & Bahar-
Gogani, 1997; Johansson & Wickman, 1997). Se han establecido métodos de corrección 
para cámaras líquidas tanto en haces continuos como pulsados (Andersson, Johansson, 
& Tölli, 2012; Andersson, Kaiser, et al., 2012; J Pardo-Montero & Gómez, 2009; Tölli 
et al., 2010), métodos que son similares a los usualmente empleados en el método de los 
voltajes empleados en cámaras de ionización (Boag & Currant, 1980). Estos métodos se 
presentaron en el Capítulo 1. Los métodos de corrección para radiación pulsada están 
basados en la ecuación de Boag (Boag, 1950) que modela la recombinación en cámaras 
de ionización irradiadas con haces pulsados haciendo varias aproximaciones, ya discuti-
das en el Capítulo 1: i) ionización homogénea en el volumen del detector; ii) longitud de 
pulso pequeña comparada con el tiempo de colección de carga; iii) recombinación y 
colección de carga despreciables durante el pulso de radiación, es decir, la longitud del 
pulso es mucho más corta que el tiempo de colección.  
Si se cumplen estas aproximaciones la eficiencia de colección en una cámara de ioniza-
ción plano paralela sometida a irradiación pulsada viene dada por la Ecuación 1.20. Los 
métodos de corrección por recombinación de los tres voltajes y de las dos tasas usan 
respectivamente la dependencia con el voltaje y la tasa de dosis de la ecuación de Boag 
para obtener el valor de la eficiencia de colección. 
Debido a la baja movilidad de los portadores el tiempo de colección es del orden de 
milisegundos, que puede ser superior al tiempo entre pulsos, en cuyo caso se producirá 
solapamiento de las cargas debido a diferentes pulsos dentro del detector. En esta situa-
ción el modelo de Boag no es válido, y por consiguiente, los métodos de corrección 
basados en él, método de los tres voltajes y método de las dos tasas, están comprometi-
dos. 
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Un estudio completo experimental de recombinación en cámaras líquidas en condicio-
nes de solapamiento de pulsos no se ha realizado hasta la fecha, y tendrá transcendencia 
clínica de cara a comprender la operación de las cámaras líquidas en ese rango y a esta-
blecer de forma apropiada los límites de aplicación de los métodos actuales de correc-
ción por recombinación. En este trabajo se presenta un estudio completo experimental 
de recombinación en las cámaras líquidas en el rango de solapamiento de pulsos, com-
plementado con cálculos numéricos (Brualla-González et al., 2015). 
5.3.1. Montaje experimental 
Las medidas con cámara líquida se han hecho con la matriz 2KLIC que para este estudio 
ha sido polarizada a dos voltajes distintos: 1000 y 1500 V. Para llevarlas a cabo se ha 
colocado a 10 centímetros de profundidad en un maniquí cuadrado de 30×30 cm2 hecho 
de polimetilmetacrilato. Se ha empleado un campo de 16×16 cm2 (en isocentro) con 
diferentes tipos de haz (6 MV-FFF, 10 MV-FFF, 6 MV, 10 MV y 15 MV) y tasas de 
unidades de monitor de cara a cambiar la frecuencia de repetición de pulsos (Ecuación 
5.1). Para cambiar la dosis por pulso se ha variado la distancia fuente detector desde 70 
a 150 cm (valores entre 0.11 y 2.19 mGy/pulso como en la sección anterior). Las mis-
mas medidas se han repetido con una cámara calibrada CC13 de Iba a partir de las cua-
les se determina la dosis por pulso y sirven de referencia de cara a calcular las eficien-
cias de colección (como se verá posteriormente). Las medidas CC13 han sido corregidas 
por diversos parámetros de los cuales el más significativo para este trabajo es la correc-
ción por saturación. Se efectuó una irradiación previa de ≈15 Gy antes de cada conjunto 
de medidas. 
Se ha usado, como en la sección anterior, una estimación conservativa del 4% de incer-
tidumbre relativa para los valores de dosis por pulso. 
5.3.2. Método de cálculo de eficiencias de colección experimentales 
La eficiencia de colección experimental para la matriz de cámaras líquidas, cuando no 
se cumplen las condiciones de Boag puede obtenerse a partir de la razón entre la señal 
medida por la matriz (M2KLIC) y la señal corregida de la cámara de referencia, en este 
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caso la CC13 (MCC13) respecto a una situación de referencia donde la eficiencia de co-
lección es conocida: 
 ࢌ(࢙) = ൬
ࡹ૛ࡷࡸࡵ࡯(࢙)
ࡹ࡯࡯૚૜(࢙)
൰ ൬
ࡹ࡯࡯૚૜(࢙࢔࢕࢘࢓)
ࡹ૛ࡷࡸࡵ࡯(࢙࢔࢕࢘࢓)
൰ ࢌ࢔࢕࢘࢓ (5.6) 
El término s indica las condiciones de medida (condiciones que pueden afectar a la efi-
ciencia de colección tales como energía, distancia y tasa de unidades monitor) y snorm 
hace referencia a las condiciones de normalización, y ௡݂௢௥௠ es la eficiencia de colección 
en esas condiciones. Todas las medidas deben hacerse con el mismo número de unida-
des monitor. Para la determinación de la eficiencia de colección las condiciones snorm 
deben ser tales que no se produzca solapamiento de pulsos. De esta forma se pueden 
aplicar los métodos de corrección por recombinación para cámaras líquidas basados en 
la teoría de Boag. En este trabajo se ha usado el método de las dos tasas de dosis para 
haces pulsados introducido en el Capítulo 1. 
Las incertidumbres asociadas a la eficiencia de colección se derivan de las incertidum-
bres de los parámetros que intervienen en la Ecuación 5.6 y se expresan con un factor de 
cobertura ݇ = 1. Se obtienen a partir de: 
 
൬
ઢࢌ(࢙)
ࢌ(࢙)
൰
૛
= ൬
ઢࡹ૛ࡷࡸࡵ࡯(࢙)
ࡹ૛ࡷࡸࡵ࡯(࢙)
൰
૛
+ ൬
ઢࡹ૛ࡷࡸࡵ࡯(࢙࢔࢕࢘࢓)
ࡹ૛ࡷࡸࡵ࡯(࢙࢔࢕࢘࢓)
൰
૛
+ ൬
ઢࡹ࡯࡯૚૜(࢙)
ࡹ࡯࡯૚૜(࢙)
൰
૛
+ ൬
ઢࡹ࡯࡯૚૜(࢙࢔࢕࢘࢓)
ࡹ࡯࡯૚૜(࢙࢔࢕࢘࢓)
൰
૛
+ ൬
ઢࢌ࢔࢕࢘࢓
ࢌ࢔࢕࢘࢓
൰
૛
 
(5. 7) 
La repetitividad de la cámara CC13 es alta, la incertidumbre tipo A de la lectura corre-
gida ha resultado ser un 0.13%. La incertidumbre relativa de las medidas de la matriz 
2KLIC ha sido calculada a partir del valor del promedio y desviación estándar de los 9 
canales centrales (que cubren un área de 7.5×7.5 mm2 en el centro del haz donde la dis-
tribución es uniforme) y está comprendida entre un 0.08% y un 0.22%. Finalmente, la 
incertidumbre de fnorm ha sido evaluada tomando el promedio y la desviación estándar de 
los valores fnorm calculados a partir de diferentes pares de dosis por pulso (con un ratio 
mayor de dos entre ambos), tal y cómo se plantea en la publicación original del método 
de las dos tasas de dosis, proporcionado incertidumbres en el rango 0.08 a 0.31%. En 
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Figura 5. 3. Eficiencias de colección para 1000 V (izquierda) y 1500 V (derecha) frente a dosis por 
pulso para diferentes tasas de unidades monitor: 10 MV-100 MU/min (donde no hay solapamiento 
de pulsos), 10 MV-600 UM/min y 10 MV-FFF-1200 UM/min (donde hay solapamiento). En cada 
caso se presenta un ajuste lineal de los datos. 
general, las incertidumbres relativas para las eficiencias de colección calculadas a partir 
de la Ecuación 5.7 están en el rango del 0.3%-0.4%. 
5.3.3. Eficiencias de colección en función de la dosis por pulso 
En la Figura 5.3 se muestran las eficiencias de colección en la matriz de cámaras líqui-
das con voltajes de polarización a 1000 V y 1500 V, frente a la dosis por pulso, Dp, para 
10 MV-100 UM/min (no hay solapamiento de pulsos), 10 MV-600 UM/min y 10 MV-
FFF-1200 UM/min (hay solapamiento de pulsos). Al producirse solapamiento durante la 
deriva de la carga aumenta de forma significativa la recombinación (al disminuir el pe-
riodo disminuye la eficiencia de colección para la misma dosis por pulso). Es interesan-
te señalar que aunque la recombinación es mayor, la dependencia funcional de la dosis 
por pulso no cambia: la eficiencia de colección decrece linealmente con la dosis por 
pulso dentro del rango estudiado (próximo a saturación), con o sin superposición. La 
Figura 5.3 muestra también los ajustes lineales de la eficiencia de colección a una fun-
ción de la forma ݂ = 1 − ܽܦ௣, que surge de la expansión en serie de Taylor de la ecua-
ción de Boag en la zona de saturación. 
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Figura 5. 4. Señal relativa de la matriz 2KLIC frente a tasa de unidades monitor para los dos volta-
jes de polarización, 1000 V (o) y 1500 V(⊡). Para cada haz las lecturas están normalizadas a la 
mínima tasa de unidades monitor y todas las medidas están normalizadas a la medida de 15 MV-
100 UM/min. 
Esta dependencia lineal de la eficiencia de colección no es del todo sorprendente: Un 
haz continuo puede ser considerado un tipo de haz pulsado donde el periodo entre pul-
sos tiende a cero (P<<tcol), y la tasa de dosis se puede tomar como ܦ௣/P. La recombina-
ción en la zona próxima a saturación para haces continuos también depende de la tasa 
de dosis linealmente (Greening, 1964; Katoh & Greeening, 1965) 
5.3.4. Eficiencias de colección en función de la frecuencia de repetición de 
pulsos 
La Figura 5.4 muestra la señal normalizada de la matriz 2KLIC frente a la tasa de uni-
dades monitor para diferentes energías. Para cada energía, las medidas a 1000 V y 1500 
V están normalizadas a la mínima tasa de unidades monitor, y todas las medidas a su 
vez, están normalizadas a la medida de 15 MV-100 UM/min. Se observa un descenso de 
la señal cuando la tasa de unidades monitor alcanza el valor de solapamiento. Este com-
portamiento es más acusado para el voltaje de 1000 V.  
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Figura 5. 5. Eficiencias de colección para 1000 V (o) y 1500 V (⊡) frente a la tasa de unidades mo-
nitor para 10 MV (izquierda) y 10 MV-FFF (derecha). 
La Figura 5.5 muestra las eficiencias de colección calculadas a partir de las medidas 
experimentales para 10 MV y 10 MV-FFF. La figura muestra una zona plana donde la 
eficiencia de colección no depende de la tasa de unidades monitor (zona de no solapa-
miento) seguida por una región donde la eficiencia de colección decrece rápidamente 
con la tasa de unidades monitor (zona de solapamiento). 
5.3.5. Simulación numérica 
La Figura 5.6 muestra las eficiencias de colección simuladas frente a la dosis por pulso 
para diferentes periodos entre pulsos, desde 2 ms hasta 16.7 ms. Las eficiencias de co-
lección simuladas decrecen linealmente con la dosis por pulso en la zona próxima a sa-
turación, tanto en condiciones de solapamiento como de no solapamiento, estando de 
acuerdo con los resultados experimentales expuestos en la sección 5.3.3. Para eficien-
cias de colección bajas la relación se separa de la linealidad, lo cual es equivalente a lo 
que ocurre en situación de no solapamiento cuando la expansión lineal de la ecuación de 
Boag deja de ser adecuada y más términos del desarrollo en serie de Taylor deben ser 
incluidos. 
En la Figura 5.6 pueden verse los resultados de los mejores ajustes a una ecuación con 
la misma dependencia funcional en la dosis por pulso que la ecuación de Boag: 
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Figura 5. 6. Eficiencias de colección simuladas (o) a 1500 V(izquierda) y 1000 V (derecha) frente a 
la dosis por pulso. Las líneas sólidas representan los mejores ajustes a una ecuación de Boag (Ecua-
ción 5.8). Las distintas curvas corresponden a los periodos de 2, 2.8, 4.2, 10 y 16.7 ms (de menor a 
mayor eficiencia de colección). 
 ࢌ =
૚
ࢇࡰ࢖
࢒࢕ࢍ(૚ + ࢇࡰ࢖) (5. 8) 
En la ecuación ܽ es el parámetro de ajuste. 
También se ha estudiado la dependencia de la eficiencia de colección en función de la 
diferencia de potencial. Los resultados se muestran en la Figura 5.7. Una vez más 
hemos ajustado los datos simulados a una ecuación tipo Boag con la misma dependen-
cia funcional respecto a la diferencia de potencial. Esta ecuación tiene una dependencia 
de la diferencia de potencial más compleja que la Ecuación 5.8 tiene de la dosis por 
pulso, porque la probabilidad de escape de la recombinación inicial también depende 
del voltaje de polarización. 
 ࢌ =
ࢂ
࢈ࡼࢋ࢙ࢉ(ࢂ)
࢒࢕ࢍ ൬૚ +
࢈ࡼࢋ࢙ࢉ(ࢂ)
ࢂ
൰ (5. 9) 
Donde ௘ܲ௦௖ es la probabilidad de escapar de la recombinación inicial, que se ha modela-
do empleando hasta el término de orden 10 del desarrollo en serie de la fórmula de On-
sager (Mozumder, 1974; Pardo et al., 2004) y b es un parámetro de ajuste. Los ajustes 
muestran claramente que las eficiencias de colección en el escenario de solapamiento 
tienen una dependencia funcional diferente del voltaje de polarización. La razón para 
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Figura 5. 7. Eficiencias de colección simuladas frente a voltaje de polarización para Dp=0.3 
mGy/pulso y P=5 ms (o) y P =12 ms (⊡). Las líneas gruesas representan los mejores ajus-
tes a una ecuación tipo Boag (Ecuación 5.9). 
 
este comportamiento es que el cambio en la diferencia de potencial también afecta al 
tiempo de colección de carga, y por tanto, cambia la cantidad de solapamiento. 
5.3.6. Implicaciones en los métodos de corrección por recombinación 
Las implicaciones de los resultados obtenidos en este trabajo son importantes para los 
métodos de corrección por recombinación en cámaras líquidas. Como la dependencia 
funcional en la dosis por pulso es la misma tanto en condiciones de solapamiento de 
pulsos como de no solapamiento, y el método de corrección de las dos tasas solo se 
apoya en esta dependencia, dicho método puede ser también usado en la situación de 
solapamiento. Entonces, a pesar de que el método de las dos tasas ha sido desarrollado a 
partir de la teoría de Boag y que en condiciones de solapamiento ésta no se aplica, el 
método sigue siendo válido siempre y cuando las dos medidas que se necesitan para el 
método se realicen para diferentes valores de dosis por pulso pero a la misma frecuencia 
de repetición de pulsos. Este no es el caso para los métodos basados en realizar medidas 
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para diferentes voltajes, como el método de los tres voltajes o el de dos voltajes modifi-
cado, pues al variar la diferencia de potencial cambia el tiempo de colección y por tanto 
el nivel de solapamiento. Al cambiar el nivel de solapamiento, la dependencia funcional 
en función del voltaje esperada según la fórmula de Boag deja de ser válida. 
5.3.7. Conclusiones 
Se han medido de forma experimental eficiencias de colección en cámaras líquidas irra-
diadas con haces pulsados en condiciones donde el tiempo de colección de carga es ma-
yor que el periodo de repetición de pulsos, dando lugar a solapamientos de cargas de 
ionización correspondientes a distintos pulsos. Estos resultados experimentales han sido 
complementados con estudios numéricos. 
Se ha encontrado que el solapamiento de cargas ionizadas por diferentes pulsos incre-
menta de forma significativa la recombinación en la cámara líquida como era de espe-
rar. Sin embargo, la dependencia funcional de las eficiencias de colección en función de 
la dosis por pulso no cambia (se observa una dependencia lineal en la zona próxima a 
saturación para diferentes grados de solapamiento equivalente a la existente en condi-
ciones de no solapamiento). Esto tiene importantes consecuencias para el método de 
corrección de recombinación de las dos tasas. Como este método se basa en la depen-
dencia de la eficiencia de colección con la tasa de dosis, y esta dependencia sigue man-
teniéndose cuando se solapan pulsos, el método continúa siendo válido en esta situa-
ción. De esta forma se pueden calcular eficiencias de colección en cámaras líquidas en 
situaciones clínicas donde se produzca solapamiento de pulsos utilizando el método de 
las dos tasas y por tanto, permitiendo extender su uso a estos escenarios. 
Por otro lado, la dependencia de la eficiencia de colección con el voltaje de polarización 
cambia con respecto al modelo de Boag cuando se solapan los pulsos. Esto ha sido con-
firmado con simulaciones numéricas. La razón para el cambio de dependencia es que al 
cambiar el voltaje también cambia el tiempo de colección y por lo tanto, la cantidad de 
solapamiento. Como consecuencia los métodos de corrección que se apoyen en la de-
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pendencia del voltaje indicada por Boag, como el método de los tres voltajes, no podrán 
ser utilizados en el escenario donde se produzca superposición de pulsos. 
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